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11 EINLEITUNG
Der Einsatz künstlicher Systeme im Blutkreislauf wird bis heute noch durch systembedingte
Schädigungen des Organs Blut limitiert. Ursächlich für diese Probleme sind Interaktionen des
Blutes mit der Fremdoberfläche sowie Schädigungen der Blutkorpuskel durch die
unphysiologischen Strömungsverhältnisse. Zu nennen sind dabei vor allem die Zerstörung der
sauerstofftransportierenden roten Blutkörperchen (Hämolyse) und die Aktivierung oder
Zerstörung der Blutplättchen, was in schweren Fällen zu Blutarmut (Anämie) bzw. zu
thromboembolischen Komplikationen führen kann. Blutarmut ist der vom Körper nicht mehr
zu kompensierende Mangel an funktionstüchtigen roten Blutkörperchen (Erythrozyten) mit
Störungen der sauerstoffabhängigen Organ- und Stoffwechselfunktionen. Unter
thromboembolischen Komplikationen versteht man hier die Bildung von Blutgerinnseln
(Thromben) im Bereich der künstlichen Systeme, was zu einer Beeinträchtigung ihrer
Funktionsweise bis hin zu einem Systemversagen führen kann bzw. deren Fortspülen in den
Blutkreislauf, was bei erneutem Festsetzen der Gerinnsel in Gefäßen kleinerer Durchmesser
lebensgefährliche Verschlüsse aufgrund von Blutmangelversorgung der betroffenen Gebiete
hervorrufen kann.
Deshalb ist z.B. nach Implantation einer mechanischen Herzklappenprothese die lebenslange
Einnahme gerinnungshemmender Medikamente (Antikoagulanzien) notwendig. Auch beim
akuten oder chronischen Einsatz künstlicher Herzunterstützungssysteme bzw. Kunstherzen
kann auf Gerinnungshemmung nicht verzichtet werden.
Bild 1.1: Zweiflügelige mechanische Herzklappenprothese; pneumatisch
angetriebenes Herzunterstützungssystem; elektromechanisch angetriebenes
Kunstherzsystem
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Die Blutschädigung durch Strömungskräfte hängt vor allem von der Höhe der Belastung und
ihrer Dauer ab. Dabei sind es besonders die Scherkräfte in der Strömung, die schädigende
Auswirkungen auf die Korpuskeln haben. Allerdings sind bis heute weder die genauen
Mechanismen der Blutschädigung eindeutig geklärt, noch allgemein akzeptierte für
Blutkörperchen tolerable Strömungsbelastungen definiert, so daß sich die konstruktive
Verbesserung der künstlichen Systeme hinsichtlich physiologischer Strömungsverhältnisse
noch immer sehr schwierig gestaltet.
Im Rahmen dieser Arbeit wird die Blutschädigung durch Strömungskräfte einer genau
definierten Höhe und Dauer untersucht, wie sie für Belastungssituationen in künstlichen
Systemen relevant ist. Dabei wird besonders die hämolytische Schädigung betrachtet, um die
gewonnenen Daten mit der Vielzahl der aus der Literatur bekannten, experimentell ermittelten
Hämolysewerten vergleichen zu können. Dazu wird ein Schergerät zur Erzeugung einer
einfachen laminaren Strömung entwickelt und hinsichtlich seiner Funktionsweise, d.h.
definierte Schädigungsbedingungen bei Vernachlässigbarkeit unerwünschter
Sekundärschädigungen, validiert und gezielt Schädigungsversuche mit Schweineblut
durchgeführt. Die Ergebnisse werden im Hinblick auf bereits bekannte Experimentaldaten
und theoretische Überlegungen zur Erythrozytenschädigung diskutiert und verschiedene
Modellansätze zur Beschreibung der Schädigung miteinander verglichen. Abschließend
werden die Möglichkeiten und Grenzen der Schädigungsmodellierung in Programmen zur
numerischen Strömungssimulation aufgezeigt und anhand der Schergerätströmung
exemplarisch ausgeführt sowie Möglichkeiten zur Berücksichtigung von zeitlich variabler
Strömungsbelastung aufgezeigt.
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2.1 Zusammensetzung und Funktion
Blut ist die in den Blutgefäßen zirkulierende Körperflüssigkeit, die der Versorgung des
Gewebes mit Sauerstoff und Nährstoffen, dem Abtransport von Kohlendioxid und
Stoffwechselprodukten, der Wärmeregulation sowie der Verteilung von Enzymen, Hormonen
u.a. dient. Das normale Blutvolumen eines Erwachsenen beträgt bei einem 70kg schweren
Menschen ca. 5-6 Liter. Blut besteht aus Blutplasma mit 55% des Gesamtblutvolumens und
suspendierten korpuskulären Bestandteile mit ca. 45%Vol1. Das Plasma enthält Proteine (7-
8%), Wasser, Ionen und Transportstoffe wie Nahrungsstoffe (Aminosäuren, Kohlenhydrate,
Fette), Hormone, Enzyme. Die Proteine setzen sich zusammen aus Albuminen (60-80%),
Globulinen (20-40%) und Fibrinogen (ca. 4%)2 und erfüllen Aufgaben der Wasserbindung
sowie Transport-, Puffer- u. Immunfunktionen. Die Erythrozyten (die roten Blutkörperchen)
(Details: Kapitel 2.2) machen mit einer Anzahl von 5⋅106 1/mm3 in erster Näherung den
gesamten korpuskulären Volumenanteil im Blut aus. Weitere korpuskuläre Bestandteile sind
die Leukozyten (weiße Blutkörperchen) mit einer von Anzahl: 8⋅103 1/mm3, die sich zu 60-
70% aus den Granulozyten, zu 20-30% aus den Lymphozyten und zu 2-6% aus den
Monozyten zusammensetzen, und die Thrombozyten (Blutplättchen) mit 1,5-4,5⋅105 1/mm3.
Die Leukozyten weisen die Fähigkeit der Phagozytose3 auf und sind für die Immunabwehr
des Organismus verantwortlich. Die Hauptfunktion der Thrombozyten liegt im primären
Wundverschluß bei Gefäßverletzungen und der Aufrechterhaltung der Blutgerinnung. Unter
Einwirkung von bestimmten Substanzen oder Strömungskräften adhäsieren und aggregieren
die Thrombozyten und geben Zellinhaltsstoffe (z.B. Plättchenfaktoren) frei, wodurch die
Blutgerinnung im endogenen System eingeleitet und die Thrombenbildung in Gang gesetzt
wird /Pschyrembel, 1994/.
1 Der Volumenanteil der korpuskulären Anteile im Blut wird als Hämatokrit bezeichnet; aufgrund des
hohen Anteils der Erythrozyten am Gesamtvolumen der korpuskulären Bestandteile ist der Hämatokrit
näherungsweise der Volumenanteil der Erythrozyten im Blut.
2 Blutplasma ohne Fibrinogen wird als Blutserum bezeichnet.
3 Aufnahme fester Partikel in das Zellinnere mit intrazellulärem Abbau
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2.2 Die Erythrozyten
2.2.1 Form und Funktion
Der Erythrozyt, eine kernlose, mit Hämoglobin gefüllte bikonkave Zelle, erfüllt als Träger des
roten Blutfarbstoffs (Hämoglobin) wichtige Aufgaben für den O2- und CO2-Transport des
Organismus. Das Blut eines erwachsenen Menschen enthält zwischen 140 und 160g
Hämoglobin pro Liter Vollblut, wobei das Hämoglobin dabei ca. 95% der Trockenmasse der
Erythrozyten ausmacht. Die Erythrozyten bestimmen aufgrund ihrer Konzentration im Blut
und ihrer außergewöhnlichen mechanischen Eigenschaften dominierend die
Fließeigenschaften des Blutes. Die Bildung der Erythrozyten erfolgt beim erwachsenen
Menschen im Normalfall ausschließlich im roten Knochenmark, wo sie am Ende ihres 4 bis 6
tägigen Reifeprozesses ihren Zellkern und die übrigen Zellorganellen ausstoßen
(Enukleation), so daß sie keine festen intrazellulären Bestandteile mehr besitzen und in die
Blutbahn eintreten können. „Ausgewachsene“ Erythrozyten besitzen im Verhältnis zu ihrem
Volumen (ca. 90µm³) einen Membranflächenüberschuß (Membranfläche≈135µm²). Dieser
Überschuß ist Grund für ihre außerordentliche Verformbarkeit und bestimmend für die
Fließeigenschaften des Blutes. Die Formänderungen werden durch die relativ geringe
Biegesteifigkeit der Membran und des submembranen Zytoskeletts ermöglicht. In Ruhe wird
die Form der Erythrozyten durch die Minimierung ihrer in der Membran gespeicherten
Energie bestimmt. Es bildet sich die sogenannte Diskozyten-Form aus (Bild 2.1) /Deetjen und
Speckmann, 1999/. Der mittlere Durchmesser eines Diskozyten beträgt ca. 7,6µm, die Höhe
am Rand ca. 2,8µm und in der Mitte ca. 1,4µm /Flieger, 1998/, wobei die normale
Größenverteilung der Erythrozyten einer glockenförmigen Verteilungskurve unterliegt.
Bild 2.1: links: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahme einzelner Erythrozyten
rechts: Schnitt durch einen Erythrozyten in Ruheform (Diskozyt)
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Die normale Lebensdauer der Erythrozyten beträgt ca. 120 Tage, bevor sie physiologisch
durch Hämolyse abgebaut werden4. Der Abbau geschieht hauptsächlich aufgrund der
altersbedingten Änderung ihrer mechanischen Eigenschaften. Normal verformbare
Erythrozyten sind in der Lage, Kapillare zu passieren, die kleiner als ihr Durchmesser in
Ruheform sind. So passieren sie z.B. in der Milz enge Poren mit einem Durchmesser
zwischen 0,5 und 3µm. Neben der Verformungsfähigkeit wird dieses Verhalten durch die
panzerkettenartigen Bewegung der Erythrozytenmembran um ihren Zellinhalt ermöglicht, die
zusätzlich zu einer Verminderung des Strömungswiderstands beiträgt. Das Abrollen der
Membran setzt dabei außergewöhnliche viskoelastische Materialeigenschaften der Membran
voraus /Flieger, 1998/.
2.2.2 Morphologie der Erythrozytenmembran
Die Erythrozytenmembran besteht hauptsächlich aus einer Doppelschicht von
Phospholipiden. Diese Lipide besitzen eine polare, also hydrophile Kopfgruppe und lange
hydrophobe Kohlenwasserstoffketten. In wäßrigen Lösungen lagern sich die Phospholipide
deshalb spontan mit ihren wasserabstoßenden Enden zu einer Doppelschicht aneinander (Bild
2.2). Die Dicke der Lipiddoppelschicht ohne Netzwerk beträgt ca. 4nm /Grebe, 1991/. In der
Lipiddoppelschicht sind verschiedene Proteine eingelagert, die in die wäßrige Phase
hineinragen. Einige der Proteine erfüllen die Funktionen von Ionenkanälen bzw.
Membranpumpen, andere, so die primär negativ geladenen Glykoproteine an der Außenseite,
sind für das Erkennen von Molekülen wie z.B. Antikörpern zuständig. An der Innenseite der
Membran ist ein Netzwerk aus Spektrin- und Aktinmolekülen angelagert, das eine Dicke von
einigen Nanometern hat /Flieger, 1998/. Die Spektrinmoleküle werden mittels der
Aktinmoleküle zu einem Netzwerk dreieckiger Struktur verknüpft, das unter Belastung durch
Streckvorgänge der Spektrinmoleküle auf ein Vielfaches der ursprünglichen Fläche vergrößert
werden kann /Boal, 1994/. Die Kopplung zur Lipiddoppelschicht wird durch
Ankyrinmoleküle und Band 3 Anionenkanäle mittig zwischen zwei Spektrin-
verknüpfungspunkten erreicht /Hansen, 1996/.
4 vgl. Kapitel 3.2
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1.) Doppelschicht aus
Phospholipiden mit
a.) hydrophiler
Kopfgruppe,
b.) hydrophoben
Kettenenden
2.) Globuläres Protein
3.) Spektrinnetzwerk
Bild 2.2: Zusammensetzung der Erythrozytenmembran /Evans und Skalak, 1979/
2.2.3 Mechanisches Verhalten der Erythrozytenmembran
Aufgrund des molekularen Aufbaus ergibt sich ein enger Zusammenhang zwischen
mechanischen Eigenschaften, Form und Funktion der Erythrozytenmembran. Die
Erythrozytenmembran verhält sich in den zwei Dimensionen auf ihrer Oberfläche höchst
flexibel, in der dritten Dimension der Membrandicke allerdings hat sie die Eigenschaften
eines Festkörpers. Dadurch grenzt die Membran die Zelle gegen ihre Umgebung ab, schafft
aber gleichzeitig die Voraussetzungen für flexible Reaktionen auf äußere Einflüsse /Grebe,
1991/. Die Modellierung der Erythrozytenmembran und die Beschreibung ihrer mechanischen
Eigenschaften ist von verschiedenen Arbeitsgruppen intensiv untersucht worden. /Grebe,
1991/ beschreibt in seiner Arbeit detailliert den derzeitigen Stand der Forschung und stellt
sein Modell der Fluidquadrilamina5 vor, mit dem die Formeigenschaften von biologischen
Membranen anhand des Beispiels Erythrozyt untersucht werden. Die Kenntnisse über den
strukturellen Aufbau der Membran werden seit Beginn der neunziger Jahre zunehmend in
Modellansätze eingebaut, die die Anisotropien der Membran besonders für große
Deformationen abzubilden versuchen. So modelliert /Hansen, 1996/ das Spektrinnetzwerk der
Membran durch ein Federmodell mittels Finite Elemente und demonstriert eine wachsende
Steifheit des Netzwerks bei zunehmender Orientierung der Spektrinmoleküle. Aufgrund der
Komplexität der Membran beschränken sich die Ansätze bis heute auf das Spektrinnetz, so
daß die Einflüsse der Lipiddoppelschicht auf die mechanischen Eigenschaften der Membran
dabei noch nicht abgebildet werden. Das elastische Federmodell versagt außerdem bei der
5 Das Fluidquadrilamina-Modell beschreibt die globalen und lokalen Membraneigenschaften als
Zusammenwirken von vier flüssigen Membranschichten: Proteinstruktur, doppelter Lipidschicht und
Spektrinnetzwerk.
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Beschreibung von irreversiblen Verformungen der Membran, die sich als Umlagerungs- oder
Umorientierungsvorgänge im Spektrinnetzwerk bzw. an den Verbindungsstellen zur
Lipiddoppelschicht erklären lassen. /Artmann, 1999/ stellt z. B. bei Einsaugversuchen von
Erythrozyten in Pipetten fest, daß sich unter Belastung das innere Spektrinnetzwerk von der
Doppellipidschicht lösen kann.
Frühere Untersuchungen betrachten die Membran als ein homogenes Material mit isotropen
Eigenschaften. Schon in der Mitte der sechziger Jahre werden Ansätze vorgestellt, die neben
den elastischen Eigenschaften der Membran auch viskose Anteile berücksichtigen, da die
Verformung eines Erythrozyten durch eine Kraft neben der Höhe der Deformation auch von
der Deformationsrate abhängt. Diese Beobachtungen führten schon früh zu
Membrananalogien auf Basis von Feder-Dämpfer-Modellen z.B. /Katchalsky, 1960/ oder
/Rand, 1964b/. Diese beschreiben das Membranverhalten durch verschiedene
Elastizitätsmodule und Viskositätsanteile, um die charakteristischen elastischen
Federeigenschaften und deformationsratenabhängigen Dämpfungseigenschaften abzubilden
/Baskurt, 1996/.
Im allgemeinen setzt sich die Belastung in der Membran aus verschiedenen
Grundbelastungsfällen zusammen. So muß zwischen Zug- bzw. Schubbeanspruchung in der
Membranebene, der isotropen Membrandehnung und Biegung unterschieden werden (Bild
2.3).
T
TS
2
=(T -T )/2
21
T1
M
R
T
Bild 2.3: Unabhängige Beanspruchungsformen der Erythrozytenmembran: Zug- bzw.
Schubbeanspruchung in der Membranebene, isotrope Membrandehnung und
Biegung /Hochmuth, 1987/
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Unter Zug- oder Scherbelastung6 läßt sich die Membran relativ einfach verformen und zeigt
elastisches Verhalten, wenn die Belastung nicht länger als Sekunden dauert. Gegenüber
Belastungen, die die Membranfläche vergrößern, ist die Membran sehr steif, wogegen sie
Biegebelastungen sehr wenig Widerstand entgegensetzt. Waugh und Hochmuth geben
folgende charakteristische Module für die Grundbelastungsarten an:
Modul Formelzeichen Dimension
Wert
bei 25°C
Wert
Bei 37°C
Schermodul µ N/m 6,5⋅10-6 5,8⋅10-6
Kompressionsmodul K N/m 0,45 0,4
Biegemodul B Nm 1,8⋅10-19 2⋅10-19
Membranviskosität im
elastischen Bereich
ηE Ns/m 0,74⋅10-6 0,36⋅10-6
Membranviskosität im
plastischen Bereich
ηP Ns/m 0,3⋅10-5-1⋅10-5
Tab. 2.1: Viskoelastizitätskoeffizienten der Erythrozytenmembran /Waugh und
Hochmuth, 1995/
Die verschiedenen Belastungsanteile einer zusammengesetzten Belastung aus Komponenten
wie in Bild 2.3, die auf die Membran wirken, rufen Membranspannungen in
Hauptachsenrichtung hervor, die wie folgt beschrieben werden können /Blackshear und
Blackshear, 1987/7:
σ+
λ
λη−λ−λµ−=
σ+
λ
λη+λ−λµ=
2
2
E
2
2
2
1
2
1
1
E
2
2
2
1
1
2
T
2
T
&
&
mit der biaxialen Dilatations-
spannung σ und dem Verhältnis
aus aktueller Länge zu
Originallänge λi
Gl. 2.1
Die Größe der Hauptspannungen T1 und T2 sind natürlich von der Belastungssituation
abhängig. Für osmotisches Schwellen oder Mikropipettenexperimente liegt ein isotroper,
biaxialer Spannungszustand vor mit T1=T2, für uniaxiale Belastungen ist eine der beiden
Hauptspannungen gleich null. In der Literatur werden verschiedene mechanische
Analogmodelle vorgestellt, die das Membranverhalten durch Schaltungen von Federn und
6 Bei reiner Scherbeanspruchung der Membran ist T1= -T2 mit TS=T1, bei reinem Zug ist TS=T1/2.
7 In neueren Ansätzen wird die Hypothese der Inkompressibilität der Membran in Frage gestellt /Waugh
und Hochmuth, 1995/, so daß die Formulierung der Hauptspanungen erweitert werden muß. Da diese
Ansätze aber noch nicht ausreichend validiert sind, werden sie hier nicht näher vorgestellt.
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Dämpferelementen zu beschreiben versuchen wie z.B. /Katchalsky, 1960/ oder /Rand, 1964b/.
Rand hat nachgewiesen, daß bei einer biaxialen Belastung σ durch das Ansaugen eines
Membranstückes mittels einer Mikropipette der kritische Wert σC abhängig von der
Belastungszeit ist und beschreibt das Auftreten von Hämolyse, sofern ein gewisser Grenzwert
der Dehnung innerhalb der Membran erreicht wird, der dementsprechend von einer kritischen
Membranspannung einer definierten Dauer erzeugt wird. Für uniaxiale Belastungen wird nach
/Blackshear und Blackshear, 1987/ der kritische Spannungswert T1,kritisch=58mN/m (für
biaxiale wird ein Wert von T1,kritisch=T2,kritisch=29mN/m) für kurze Belastungszeiten unter 1
Sekunde angegeben.
Temperaturabhängigkeit
Nach Tab. 2.1 ändern sich die Membranmodule in unterschiedlicher Weise in Abhängigkeit
von der Temperatur. Dieser Aspekt ist insofern wichtig, da Untersuchungen zum
Fließverhalten von Blut oder zu Schädigungsmechanismen oft bei Raumtemperatur erfolgen,
die mechanischen Kenngrößen bei Körpertemperatur allerdings unterschiedlich sein können.
Während Scher- und Biegemodul fast keine Abhängigkeit von der Temperatur aufweisen,
sinkt der Wert der Membranviskosität bei Temperaturanstieg von 25°C auf 37°C um ca. die
Hälfte auf 0,36⋅10-6Ns/m. Demnach ist die Deformationsfähigkeit und möglicherweise auch
die Fragilität, d.h. der Zerstörungsanfälligkeit unter Belastung, von Erythrozyten prinzipiell
als temperaturabhängig anzusehen. Für eine verminderte Deformationsfähigkeit unter
Hypothermiebedingungen sprechen auch die Beobachtungen von /Kameneva, 1999/, die für
Erythrozytensuspensionen aus Rinderblut in Plasma und PBS8 statistisch signifikante
Abnahmen der Deformationsfähigkeit feststellt. So fällt z.B. die Deformationsfähigkeit der
Erythrozyten bei Temperaturabnahme von 37°C auf 22°C auf ca. 85% des Wertes bei 37°C.
Die Temperaturabhängigkeit der Fragilität wird durch Untersuchungen von /Bernstein, 1967/
für Hundeblut bestätigt. Er mißt die Hämoglobinfreisetzung unter mechanischer
Beanspruchung in einem Temperaturbereich von 4°C bis 37°C. Bei Hunden, die vor der
Blutabnahme fetthaltige Nahrung zu sich genommen hatten, versechsfacht sich der
Plasmahämoglobinlevel bei Temperaturanstieg von 15°C auf 37°C, unterhalb von 15°C ist
der Anstieg vernachlässigbar. Bei Hunden, die mindestens 12 Stunden vor der Blutabnahme
keine Nahrung mehr zu sich genommen hatten, ist die Änderung der Fragilität mit der
Temperatur über den gesamten Bereich vernachlässigbar. Zusammenfassend muß also
festgehalten werden, daß nach den bekannten Untersuchungen der letzte Zeitpunkt der
8 PBS ist eine mit Phosphat gepufferte Kochsalzlösung.
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Nahrungsaufnahme (wahrscheinlich auch der Fettgehalt der Nahrung) entscheidend für die
Temperaturabhängigkeit der Erythrozytenfragilität ist, dieser Aspekt bezüglich der
Deformationsfähigkeit allerdings noch nicht untersucht wurde.
2.3 Fließgesetze
Das Organ Blut kann strömungstechnisch als eine Suspension von Erythrozyten im sie
umgebenden Plasma aufgefaßt werden. Dabei beeinflussen die Erythrozyten das
Fließverhalten nicht nur aufgrund ihres hohen Volumenanteils, sondern auch durch ihre
Fähigkeit zur Deformation und durch ihre Wechselwirkungen untereinander. Desweiteren
hängt das Fließverhalten von der Temperatur des Blutes und den Abmessungen des
durchströmten Gefäßes ab /Reul, 1999/. Deshalb kann Blut nicht allgemein als Newton'sches
Fluid betrachtet werden.
Makroskopisch betrachtet lassen sich die Fließeigenschaften von Blut heute recht gut durch
Fließgesetze abbilden (s.u.), d.h. die Abhängigkeit der Blutviskosität vom Schergradienten
der Strömung ist bekannt. Die mikroskopischen Änderungen des Strömungsfeldes durch die
Anwesenheit der Erythrozyten und ihrer Interaktionen untereinander sowie strukturbedingte
Anisotropien der Materialeigenschaften erschweren allerdings bis heute eine Modellierung
von Blut unter Berücksichtigung des einzelnen Erythrozyten. Deshalb wird im Rahmen dieser
Arbeit ein makroskopischer Ansatz zur Beschreibung des Fließverhaltens mit der scheinbaren
Viskosität ηs als charakterisierende Größe gewählt9. Die scheinbare Viskosität ηs ist der Wert,
der der Viskosität η eines vergleichbaren homogenen Fluids entspricht. Beide Begriffe
werden im Folgenden synonym verwendet. Bei niedrigen Scherraten oder Strömungsstillstand
bilden die Erythrozyten Aggregate (auch: Rouleaux), die die Viskosität stark erhöhen; dieser
Effekt ist auch als Geldrolleneffekt bekannt. Die Ausbildung der Aggregate findet nur unter
Anwesenheit von Fibrinogen und Globulin im Plasma statt. Werden Erythrozyten z.B. in
Ringerlösung mit 11% Albuminzusatz suspendiert, so ist dieser Effekt nicht zu beobachten
(Bild 2.5) /Chien, 1970a/. Die Aggregate lösen sich bei Ingangsetzen der Strömung langsam
auf, und die scheinbare Viskosität wird reduziert. Die Erythrozyten beginnen wie Festkörper
zu rotieren, ohne ihre Form zu ändern. Bei weiter steigenden Scherraten beginnen die
Erythrozyten, sich zu verformen. Sie werden elongiert und richten sich in Strömungsrichtung
aus. Gleichzeitig führt die Erythrozytenmembran eine Rotationsbewegung um das
9 Bei der Beschreibung der Schädigungsmechanismen wird im Gegensatz hierzu der einzelne Erythrozyt
und die auf ihn wirkenden Kräfte betrachtet.
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Korpuskelinnere aus (auch: Panzerkettenbewegung oder tank treading). Der Elongationsgrad
steigt bei höheren Scherraten bis zu einem Maximalgrad an. Die scheinbare Viskosität, die
sich bis zu diesem Punkt bei steigender Scherrate verringert hat, geht dabei in einen
konstanten Wert über. Unterschiede durch die Anwesenheit von Albumin sind dabei nicht
mehr zu beobachten. Aufgrund der Deformationsfähigkeit der Erythrozyten und der
Panzerkettenbewegung der Membran ist die Fließfähigkeit von Blut weit besser als die von
Suspensionen oder Emulsionen mit vergleichbar hohem korpuskulärem Anteil vergleichbarer
Größe.
Bild 2.4: Aggregation von Erythrozyten zu sogenannten Geldrollen oder Rouleaux
bei Strömungsstillstand nach /Goldsmith, 1972/
Mit zunehmender Elongation ändert sich gleichzeitig die Form der Erythrozyten: die Enden
des Ellipsoids laufen unter höheren Scherraten immer spitzer zu /Fischer, 1978/. Aus
Vergleichen der Elongation zwischen Erythrozyten in Vollblut und einer verdünnten
Erythrozytensuspension bei gleicher scheinbarer Viskosität und Scherrate, bei der
Erythrozyten allerdings nur deformiert und nicht elongiert werden, folgert Fischer, daß die
Wechselwirkungen zwischen den Erythrozyten einen wesentlichen Beitrag zu ihrem
Verhalten in Vollblut liefern. Als Folgerung daraus lassen sich z.B. Ergebnisse aus
Schädigungsversuchen mit stark verdünnten Suspensionen nur unter Vorbehalt auf Vollblut
übertragen.
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Bild 2.5: Relative Viskosität10 von normalen Erythrozyten in Fibrinogen- und
Globulin-freiem Plasma NA, in physiologischem Plasma NP und von
gehärtetem Erythrozyten in Plasma ohne Fibrinogen und Globulin nach
/Chien, 1970b/
Die Blutviskosität als Funktion der Schergeschwindigkeit
Bei der schichtweisen (laminaren) Strömung von Flüssigkeiten kommt es aufgrund von
molekularem Impulsaustausch zwischen den verschiedenen Schichten der Strömung zu einer
Energieumsetzung in Reibungswärme, bei der die Tangentialspannungen zwischen den
verschiedenen Schichten abhängig vom Geschwindigkeitsgradienten sind /Krause, 1988/.
Dieser Zusammenhang wird als Fließgesetz bezeichnet. Besteht ein linearer Zusammenhang
zwischen der Tangentialspannung τ und dem Geschwindigkeitsgradienten γ& (Scherrate), so
spricht man von einer Newton‘schen Flüssigkeit:
γ⋅η=τ & Gl. 2.2
10 Quotient der Viskosität der Suspension zur Viskosität des Trägermediums (hier: η0=1,2mPas).
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Die Proportionalitätskonstante η [Pas] wird als dynamische Viskosität bezeichnet. Es ist
offensichtlich, daß Blut als hochkonzentrierte Suspension von flexiblen Partikeln im Plasma
nicht-Newton‘sche oder sogar viskoelastische Fließeigenschaften aufweist.
In der Literatur wurde sogar von nicht-Newton‘schen Fließeigenschaften von Plasma
berichtet /Wells und Merril, 1961/. Dieses Verhalten wurde mit den im Plasma enthaltenen
Proteinen erklärt, konnte allerdings von anderen Gruppen nicht bestätigt werden /Chien,
1966/, /Copley, 1971/, /Copley und King, 1972/. Letztere weisen nach, daß die Fließgrenze
des Plasmas allein aufgrund von Oberflächeneffekten durch Ausbildung einer Eiweißschicht
an der Phasengrenze Plasma und Luft vorgetäuscht wird. Diese Beobachtungen bestätigt
/Chmiel, 1979/, der mittels eines Kapillarviskosimeters die Plasmaviskosität für eine laminare
Strömung11 bei Raumtemperatur (t0=23°C) unabhängig von der Scherrate zu
ηPlasma=1,75mPas mißt .
Für Vollblut werden in der Literatur verschiedene Fließkurven diskutiert, wobei bis heute
keine allgemein gültige Fließkurve für einen großen Scherratenbereich akzeptiert wurde.
/Tansley, 1988/ gibt in seiner Arbeit einen Überblick über angewendete Fließgesetze. Dabei
unterscheiden sich die aufgestellten Beziehungen grundsätzlich in der Frage der Existenz
einer Fließgrenze für Blut für 0→γ& . Große Akzeptanz findet ein Fließgesetz für Blut mit
einer Fließgrenze z.B. /Schmidt-Schönbein und Wells, 1971/, das als Casson-Gleichung
bekannt ist:
γ⋅+τ=τ &ky , mit k: Konstante und τy: Fließgrenze Gl. 2.3
Das Fließgesetz läßt sich gut mit den strukturellen Änderungen von Blut bei Ingangsetzen der
Strömung erklären. Das Vorhandensein der Fließgrenze wird mit der Auflösung von
Erythrozytenaggregaten erklärt, die sich bei Strömungsstillstand bilden („Geldrolleneffekt“).
Mit zunehmender Schergeschwindigkeit lösen sich die Aggregate auf, und die Erythrozyten
richten sich in der Strömung aus. Deshalb geht die scheinbare Viskosität für höhere
Scherraten in eine Konstante über. Auch die Thrombenbildung in Totwassergebieten läßt sich
so als Folge zu niedriger Scherkräfte erklären, die für eine Auflösung von
Thrombozytenaggregaten nicht ausreichen /Reul, 1999/. Aus Gl. 2.3 wird deutlich, daß für
große Scherraten die Casson-Gleichung bei Vernachlässigung des Terms yτ gegen γ⋅ &k
in Gl. 2.2 überführt werden kann, wobei k² dann die Proportionalitätskonstante (dynamische
11 Für turbulente Strömung berichtet er für Plasma von typischen viskoelastischen Effekten (wie z.B.
Widerstandsverminderung).
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Viskosität) η bedeutet. /Charm und Kurland, 1965/ weisen die Gültigkeit der Casson-
Gleichung für einen sehr großen Scherratenbereich -1s1000000 ≤γ≤ & nach. /Merrill und
Pelletier, 1967/ dagegen kommen aufgrund eigener Untersuchungen zu dem Ergebnis, daß die
Casson-Gleichung nur für einen kleinen Scherratenbereich -1s200 ≤γ≤ & gilt und schlagen ein
Bereichsmodell mit einem Übergangsbereich zwischen Casson-Gleichung und Newton'schem
Verhalten für -1s10020 ≤γ≤ & vor:
γ⋅+τ=τ &ky
γ⋅+=τ &BA 12
γ⋅η=τ &
Für -1s200 ≤≤ γ&
für -1s10020 ≤≤ γ&
für -1s100≥γ&
Gl. 2.4
Es ist ersichtlich, daß für große Scherraten die Unterschiede zwischen der Casson-Gleichung
(Gl. 2.3) und dem Fließgesetz nach Merrill und Pelletier (Gl. 2.4) für k²=η vernachlässigbar
klein werden; nach den Messungen von Merrill und Pelletier gilt tatsächlich k²=η, so daß die
Unterschiede zwischen den beiden Fließgesetzen für 1/s100≥γ& wie folgt ausgedrückt werden
können:
γ⋅η
γ⋅η⋅τ+τ
=
τ
τ−τ
=
τ
τ∆
&
&yy
MP
MPCasson 2 Gl. 2.5
Die relativen Unterschiede zwischen den Fließgesetzen von Casson sowie Merrill und
Pelletier werden demnach für große Scherraten immer geringer. Von verschiedenen anderen
Autoren wird allerdings die Existenz einer Fließgrenze generell bezweifelt z.B. /Chien, 1966/,
/Chmiel, 1979/. Vorgeschlagene Fließkurven sind z.B. die Beziehung nach Oswald-de-Waele
(Power Law). Dabei ist die Schubspannung exponentiell von der Scherrate abhängig:
nk γ⋅=τ & , mit k, n: Konstanten Gl. 2.6
/Walburn und Schneck, 1976/ erweitern dieses Fließgesetz um den Einfluß des Hämatokrits,
/Chien, 1966/ um den Einfluß von Plasmaproteinen [ -1s5201,0 ≤≤ γ& ]. /Chmiel, 1979/ wählt
zur Beschreibung seiner Meßergebnisse einen Polynomansatz 7. Grades:
12 Der funktionale Zusammenhang im Übergangsbereich wird von Merrill und Pelletier nicht definiert, die
hier vorgeschlagene lineare Beziehung ist nur eine Möglichkeit.
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Die Gültigkeit dieser Beziehung ist allerdings auch auf sehr niedrige Scherratenbereiche
1/s5≤γ& beschränkt. Die Diskrepanzen zwischen den vorgestellten Fließgesetzen lassen sich
mit den versuchstechnischen Schwierigkeiten der Messung bei sehr niedrigen Scherraten und
zusätzlich mit der Komplexität und Variabilität des Organs Blut erklären. Für höhere
Scherraten besteht dagegen weithin Übereinstimmung über den Newton‘schen Charakter von
Blut. Chmiel findet für ( -.1s5000≥γ& ) einen Übergang der Viskosität gegen einen konstanten
Wert. Dieses Newton‘sche Verhalten von Blut für größere Scherraten wird von der Casson-
Gleichung bereits für 50≥γ& s-1 beschrieben, von Merrill und Pelletier für 100≥γ& s-1
vorgeschlagen und von anderen Autoren bestätigt, z.B. /Cerny, 1962/ oder /Whitmore, 1968/.
Das im Rahmen dieser Arbeit vorgestellte Schergerät deckt einen Scherbereich ab, der um
Größenordnungen über dem Übergangsbereich zu Newton‘schen Fließverhalten von Blut
liegt. Auf diese Weise kann Blut, unabhängig von der noch immer bestehenden Unsicherheit
über die Existenz einer Fließgrenze und dem daraus resultierenden Fließgesetz, für die hier
vorgestellten Untersuchungen als Newton‘sches Fluid betrachtet werden. Damit stellt sich
allein die Frage nach einer genauen Bestimmung der Proportionalitätskonstante, also der
dynamischen Viskosität von Blut unter Berücksichtigung von Einflußfaktoren, die die Größe
dieser Konstanten beeinflussen.
Einfluß der Temperatur und des Hämatokrits auf die Viskosität
Die Viskosität von Blut ist eine Funktion der Temperatur. Wie bei anderen Fluiden auch
steigt die Blutviskosität bei abnehmender Temperatur an. Dieses Verhalten muß bei der
Durchführung von Schädigungsexperimenten berücksichtigt werden, da sich durch die
Änderung der Viskosität Änderungen der Belastungen auf die Erythrozyten ergeben13. Nach
/Chien, 1971c/ stimmt die Temperaturabhängigkeit von Humanblut gut mit der von
Humanplasma (bzw. Ringerlösung) überein. /Barbee, 1973/ bestätigt diese Ergebnisse durch
eigene Untersuchungen. Er bestimmt die Viskosität von Erythrozytenkonzentrat innerhalb
eines Hämatokritbereichs von 12% bis 60% und setzt die Viskosität jeweils ins Verhältnis zur
Viskosität des Plasmas bei gleicher Temperatur. Dabei berichtet er für Scherraten -1s80≥γ&
von einer Unabhängigkeit des Viskositätsquotienten, den er relative Viskosität nennt, für den
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untersuchten Hämatokritbereich bei Temperaturen von 23°C und 37°C. Dies bedeutet, daß bei
Kenntnis der Temperaturabhängigkeit der Plasmaviskosität die des Blutes analog bestimmt
werden kann oder Viskositätsmessungen bei Raumtemperatur RT auf Körpertemperatur KT
übertragen werden können. /Chmiel, 1973/ hat außerdem nachgewiesen, daß die Temperatur-
abhängigkeit der Viskosität von Humanplasma sehr gut mit der von Wasser übereinstimmt
und gibt folgenden Zusammenhang zur Bestimmung der Plasmaviskosität bei einer
Temperatur t an, falls der Wert bei einer Bezugstemperatur t0 (i.a. Raumtemperatur) bekannt
ist (Gl. 2.8). Diese Beziehung kann nach den erwähnten Untersuchungen von /Chien, 1971c/
und /Barbee, 1973/ auch für Vollblut angewendet werden, so daß eine einfache
Rechenvorschrift zur Verfügung steht, Viskositäten von Blut oder Plasma unterschiedlicher
Temperaturen ineinander zu überführen.
( ) ( )
)t(
)t(
htht
)tt(g
exp)t(
)t(
0Blut
Blut
0
0
0Plasma
Plasma
η
η=
+⋅+
−⋅
=
η
η
Mit den Konstanten:
g=420°C,
h=111°C
Gl. 2.8
In Tab. 2.2 werden von unterschiedlichen Autoren gemessene Viskositäten unterschiedlicher
Temperaturen miteinander ins Verhältnis gesetzt und mit den Werten nach Gl. 2.8 verglichen.
Der Viskositätsquotient wird dabei über den Temperaturbereich gebildet, der der Differenz
aus physiologischer Temperatur und Raumtemperatur entspricht. Die Meßdaten decken dabei
ein breites Spektrum an Fluiden ab (Plasma, Vollblut, Erythrozytenkonzentrat verschiedener
Hämatokrits). Es zeigt sich, daß die Rechenvorschrift die Viskositätserhöhung mit
ausreichender Genauigkeit unabhängig vom verwendeten Fluid für den in dieser Arbeit
interessanten Temperaturbereich zwischen physiologischer Körper- und Raumtemperatur
abbildet. Werden tiefere Temperaturen als Raumtemperatur erreicht, so nimmt die Viskosität
nach /Virgilio, 1963/ weitaus stärker zu als erwartet. Die Gültigkeit der Rechenvorschrift in
diesem Temperaturbereich ist nach diesen Erkenntnissen nicht gesichert. Für den in dieser
Arbeit interessierenden Temperaturbereich bei physiologischen Hämatokrits kann die
Rechenvorschrift mit ausreichender Genauigkeit angewendet werden. Zur Umrechnung der
Viskosität von Raum- auf physiologische Körpertemperatur wird ein Multiplikationsfaktor
nach Gl. 2.8 von )C37KTt(
)C21RTt(
°==η
°==η
=1,41 benutzt.
13 Auf die temperaturabhängigen Änderungen der physiko-chemischen Eigenschaften der Erythrozyten
selbst wird in Kapitel 2.2.3 eingegangen.
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Die Viskosität von Blut unterscheidet sich von der Viskosität von Suspensionen besonders für
hohe Partikelkonzentrationen. Im allgemeinen wird die Viskosität von Suspensionen durch
reibungsbedingte Effekte gegenüber der Viskosität des Trägerfluids in Abhängigkeit von der
Partikelkonzentration erhöht.
Parameter
Viskositäts-
Verhältnis
Quo-
tient
nach
Gl. 2.8
Original-
quotient nach:
Quelle
Human-Vollblut
bei 20°C und 37°C )C37t(
)C20t(
Blut
Blut
°=η
°=η
1,45 1,49
/Altman und
Dittmer (eds), 1971/
Human-Plasma
bei 14-23°C und 37°C )C37t(
)C5,18t(
Plasma
Plasma
°=η
°=η
1,5 1,43
/Altman und
Dittmer (eds), 1971/
Human-Plasma
bei 20°C und 37°C )C37t(
)C20t(
Plasma
Plasma
°=η
°=η
1,45 1,5
/Chien, 1970c/
Hundeplasma
bei 20°C und 38°C )C38t(
)C20t(
Plasma
Plasma
°=η
°=η
1,47 1,56
/Virgilio, 1963/
Hunde-Erythrozyten-
konzentrat (Hkt=55)
bei 20°C und 38°C
)C38t(
)C20t(
EryKonz
EryKonz
°=η
°=η
1,47 1,78
/Virgilio, 1963/
Human-Erythrozyten-
konzentrat
(Hkt=20, 40, 60)
bei 22°C und 37°C
)C37t(
)C22t(
EryKonz
EryKonz
°=η
°=η
1,38
1,52 (Hkt=20),
1,66 (Hkt=40),
1,48 (Hkt=60)
/Rand, 1964a/
Tab. 2.2: Temperaturabhängigkeit der Viskosität für Plasma, Vollblut und
Erythrozytenkonzentrat für verschiedene Spezies nach Untersuchungen
verschiedener Autoren
Viele Untersuchungen bestätigen diesen Effekt für Erythrozytenkonzentrationen mit
steigendem Volumenanteil, z.B. /Virgilio, 1964/, /Chien, 1970c/, /Chmiel, 1973/. Für
Suspensionen kugelförmiger Partikel kann zwar teilweise bis Konzentrationen von ca. 40%
mit Newton‘schem Fließverhalten gerechnet werden /Lambert, 1976/. Dieses Verhalten wird
von /Chien, 1970b/ sogar für eine Suspension gehärteter Erythrozyten in Plasma bestätigt. Er
berichtet von scherratenunabhängiger Viskosität dieser Suspension bei einer
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Volumenkonzentration von 45% (Bild 2.5). Allerdings nimmt die Fließfähigkeit einer
Suspension fester Teilchen mit steigender Konzentration überproportional ab, und schon ab
einer Konzentration von 50% kann die Fließfähigkeit stark herabgesetzt sein. Im Gegensatz
dazu bleibt Blut sogar bis zu einem Hkt von 98% fließfähig /Fung, 1981/. /Chien, 1970c/
vergleicht die Fließfähigkeit von Erythrozytenkonzentrat mit einer Suspension gehärteter
Erythrozyten. Dabei findet er den erwarteten überproportionalen Anstieg der Viskosität für
die gehärteten Korpuskel (Bild 2.6) im Vergleich mit normalen Erythrozyten. So ist die
Viskosität bei einem Volumenanteil von 55% auf das 85-fache der Plasmaviskosität
angestiegen, wogegen bei normalen Erythrozyten bei einer Scherrate von 52 s-1 eine relative
Viskosität von 6,5 zu verzeichnen ist14. Dies bedeutet, daß die grenzwertige Newton‘sche
Viskosität noch unterhalb des gemessenen Wertes liegt (vgl. auch Bild 2.5).
Bild 2.6: Anstieg der relativen Viskosität von Erythrozytenkonzentrat in Abhängig-
keit vom Korpuskelanteil für verschiedene Scherraten nach /Chien, 1970c/.
Für die gehärteten RBC ist die Abhängigkeit von der Scherrate
vernachlässigbar.
14 Für niedrigere Scherraten gleicht sich die relative Viskosität immer mehr den Werten der gehärteten
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Viskositätswerte für Plasma und Vollblut des Menschen
Im Folgenden wird ein kurzer Überblick über die aus der Literatur bekannten
Viskositätswerte gegeben und mit Gl. 2.8 auf 37°C normiert. Die Werte für die Viskosität von
Humanplasma verschiedener Autoren schwanken um einen Mittelwert von 1,26mPas mit
maximalen Abweichungen von ±10%. Im Rahmen dieser Arbeit wird deshalb mit
ηPlasma(37°)=1,26mPas gerechnet.
Autor Gemessene dynamische
Viskosität [mPas]
Wert bei
37°C
Bemerkung
/Chmiel, 1979/ 1,75 (bei 23°C) 1,3 Gl. 2.8
/Whitmore, 1968/ 1,2 (bei 37°C) 1,2
/Chien, 1970c/ 1,2 (bei 37°C) 1,2
/Rand, 1964a/ 1,4 (bei 37°C) 1,4 Wert von 22°C: 2,5 !
/Altman und Dittmer
(eds), 1971/
1,36 (bei 37°C) 1,36 Messung der
kinematischen. Viskosität
/Cokelet GR, 1987/ 1,26 (bei 37°C) 1,26 Meßwertbereich: 1,16-
1,35
Tab.2.3: Viskosität von Humanplasma
Autor Gemessene dynamische
Viskosität [mPas]
Wert bei 37°C Bemerkung
/Whitmore, 1968/ 3,6(bei 37°C) 3,6 Scherrate=100 s-1
/Chien, 1975/ 3,6 (bei 37°C) 3,6 aus /Fischer, 1978/
/Rand, 1964a/ 3,8 (bei 37°C) 3,8 Hkt=40%
/Altman und Dittmer
(eds), 1971/
4,85 (bei
20°C)
3,4 Mittelung aus Werten
für Männer und Frauen
/Altman und Dittmer
(eds), 1971/
3,2 (bei 37°C) 3,2 Messung der
kinematischen.
Viskosität
/Merrill und Pelletier,
1967/
3,4 (bei 37°C) 3,4 Hkt=39%
Tab. 2.4: Viskosität von Humanvollblut
Erythrozyten-Suspension an.
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Für Vollblut mit physiologischem Hämatokrit werden die Werte in Tab. 2.4 für die scheinbare
Viskosität für überkritische Scherraten (Newton'sches Fließverhalten) gemessen.
Für Human-Vollblut wird basierend auf den Werten aus Tab. 2.4 im folgenden ein Wert von
ηBlut(37°C)=3,6mPas angenommen.
2.4 Speziesunterschiede
Das Blut verschiedener Spezies unterscheidet sich in Anzahl, Aufbau, Größe und Funktion
der einzelnen Blutbestandteile deutlich. Einen ausführlichen Überblick über
Speziesunterschiede von Blut potentieller Spendertiere für in vitro Schädigungsversuche gibt
/Rasche, 1995/ unter besonderer Würdigung der Unterschiede bei den korpuskulären
Blutbestandteilen. Die Betrachtungen erfolgen hier ausschließlich für die Bluteigenschaften
von Schweinen, da für die Versuchsreihen Schweineblut benutzt wird (vgl. Kapitel 7.1). Zur
Quantifizierung der Kraft, die auf einen Erythrozyten ausgeübt wird, ist unter anderem die
Größe des Korpuskels wichtig. So sind Schweineerythrozyten im Vergleich zu
Humanerythrozyten deutlich kleiner und haben ein kleineres Volumen von 60µm³. In Tab. 2.5
werden die für die Versuche wichtigsten Erythrozytenparameter gegenübergestellt:
Parameter Human- Schweine-
Erythrozyten
Dimension Quelle
Anzahl 4,2-6,2 6,9 106/µl 1
Hämatokrit 42 41 % 1
Hämoglobin 12-17 13,4 g/dl 1
Volumen (MCV) 90 60 µm³ 1; 2
Oberfläche 135 µm²
Durchmesser 7,6 6 µm 2
Hb-Gehalt eines
Erythrozyten
2,9 2,15 10-11g 2
Tab. 2.5: Ausgewählte Erythrozytenparameter von Mensch und Schwein; Referenzen:
1: /Gross, 1985/; 2: /Altman und Dittmer, 1971/
Der Hämatokrit des Schweins ist trotz kleinerer Erythrozyten annähernd gleich dem Human-
wert, da bei Schweinen die kleinere Größe durch eine höhere Erythrozytenzahl kompensiert
wird. Auffällig ist auch der relativ große Durchmesser der Schweineerythrozyten im
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Vergleich zum Korpuskelvolumen. Setzt man das Erythrozytenvolumen ins Verhältnis zum
Volumen einer Kugel gleichen Durchmessers, so erhält man für Humanerythrozyten einen
Wert von 1/2,55 und für Schweine 1/1,88. Dieser Unterschied läßt vermuten, daß die
Verformbarkeit der Schweineerythrozyten nicht so ausgeprägt ist, wie die der
Humanerythrozyten, was durch die Erkenntnisse zur höheren Fragilität von
Schweineerythrozyten15 erhärtet wird. Betreffend der Viskoelastizitätskoeffizienten von
Schweineerythrozyten müssen im Rahmen der vorliegenden Arbeit die Werte der
Humanerythrozyten verwendet werden, da keine Werte für Schweineerythrozytenmembranen
zur Verfügung stehen.
Blutviskosität verschiedener Spezies
Die Viskosität von Vollblut anderer Spezies kann aufgrund unterschiedlicher
Erythrozytenzahl und -volumen oder mechanischer Eigenschaften von den Humanwerten
abweichen. Für ausgewachsene Hunde mißt z.B. /Virgilio, 1963/ eine Vollblutviskosität von
2,92mPas (Hkt=46%, t=38°C), im Vergleich zum Menschen ein leicht niedrigerer Wert.
/Jikuya, 1998/ berichtet von noch niedrigerer Viskosität für Menschen (n=6), Schafe (n=5)
und Rinder (n=5) von 2,23<η(t=25°C, Hkt=35%)<2,44mPas, ohne eine signifikante
Abweichung der Viskosität beim Menschen von den tierischen Spezies festzustellen. Für die
durchgeführten Scherversuche ist die Kenntnis der Viskosität von Schweineblut wichtig, um
die Belastung auf die Erythrozyten quantifizieren zu können. Für die Viskosität von
Schweineplasma wird von /Altman und Dittmer (eds), 1971/ ein Wert 1,59mPas für 25°C
angegeben. Nach Gl. 2.8 entspricht dies einer Viskosität von 1,24mPas bei 37°C, also mit der
Viskosität von Humanplasma sehr gut übereinstimmend. In der Literatur existieren nur
vereinzelt Angaben zur Viskosität von Schweineblut. In einem Handbuch der Zoologie aus
dem Jahre 1959 /Helmcke, 1959/ wird allerdings ein Wert für die Viskosität von 5,9mPas bei
20°C angegeben, entsprechend η(t=37°C)=4,1mPas. Die Messung der zitierten Arbeitsgruppe
wird mit einem nicht näher beschriebenen Hess'schen Viskosimeter durchgeführt, ohne die
benutzte Scherrate zu nennen, so daß der Wert nur eingeschränkt verwendet werden kann.
Deshalb werden als Schweineblutviskosität für die durchgeführten Scherversuche als
Viskositätswerte Ergebnisse aus dem Helmholtz-Institut Aachen nach /Marseille, 1999/
benutzt mit ηSchweineblut(t=RT, Hkt=41%)=5,0mPas. Dabei wird die Viskosität von Marseille
15 vgl. Kapitel 7.1
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aus Rohrströmungsversuchen bei unterschiedlichen Rohrdurchmessern im laminaren Bereich
über den Ansatz von Hagen-Poiseuille bestimmt, z.B. /Krause, 1988/.
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3 HÄMOLYSE
3.1 Definition
Hämolyse ist die Auflösung von Erythrozyten infolge der Zerstörung ihrer Zellmembran. Die
physiologische Hämolyse findet in weiten Teilen des Körpers, vor allem aber im Bereich des
Knochenmarks und in geringerem Umfang in Leber und Milz durch die Makrophagen
(Freßzellen) des retikuloendothelialen System (RES) statt. In der Milz, nach neueren
Erkenntnissen aber auch im Sternum und den Lungen /Simchon, 1987/; /Baskurt, 1999/
werden Erythrozyten mit verminderter Flexibilität, z.B. infolge von Alterung oder zuvor
erfolgter mechanischer Belastung, an der Passage durch enge Poren (∅≈0,5-3µm) gehindert.
Aufgrund osmotischer Wasseraufnahme schwellen die Erythrozyten dort bis zum Zerplatzen
an. Ihre Bruchstücke werden dann durch das RES phagozytiert (extravasale Hämolyse). Im
Rahmen dieser Arbeit soll hier nur die gesteigerte intravasale Hämolyse infolge
extrakorpuskulärer Effekte (z.B. Strömungseinflüsse) näher betrachtet werden. Als
Konsequenz der Zerstörung der Erythrozyten im Kreislauf wird das im Blutkörperchen
enthaltene Hämoglobin (Hb) ins Plasma freigesetzt. Ein Teil davon (0,1-0,14g/100mlPlasma,
/Blackshear und Blackshear, 1989/) wird im menschlichen Kreislauf durch Haptoglobin16 zu
einem Komplex gebunden, der nicht durch die Niere ausgeschieden werden kann, um den
Körper vor Eisenmangel durch Hämoglobinausscheidung zu schützen. Das darüber hinaus
freigesetzte Hämoglobin ist als freies Hämoglobin im Plasma (PHb) vorhanden. Neben der
Erfassung des freien Hämoglobins im Plasma existieren weitere Möglichkeiten zur
Hämolysebestimmung wie z.B. die Zählung der Erythrozyten oder die Erfassung freigesetzter
Enzyme wie der Laktathydrogenase (LDH). Die Bestimmung des PHb hat sich in den meisten
Untersuchungen als Standard etabliert. Für Normalwerte von PHb werden in der Literatur
folgende Angaben gemacht:
physiologischer PHb-Wert: Quelle:
2,5mg/100mlPlasma /Blackshear u Blackshear, 1989/
18,5mg/100mlPlasma /Aboul-Hosn, 1995/
<10mg/100mlPlasma /Malinauskas, 1997/
<5mg/100mlPlasma /Lentzen, 1999/
Tab. 3.1: PHb-Normalwerte
16 Haptoglobin ist ein in der Leber gebildetes Glykoprotein.
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Der leicht erhöhte PHb-Wert nach Aboul-Hosn im Vergleich zu übrigen Autoren läßt sich
durch das betrachtete Patientenkollektiv (n=47) erklären, bei denen die Werte präoperativ vor
Einsatz eines Herzunterstützungssystems gemessen wurden. Eine pathologisch erhöhte
Hämolyse ist bei diesen Patienten nicht auszuschließen.
Eine quantitativ korrekte Bestimmung der Hämolyse muß neben dem freien Hämoglobin auch
die Hämoglobinderivate wie den Hämoglobin-Haptoglobin-Komplex, die sich nach
Freisetzung aus den Erythrozyten bilden, erfassen17. Die Hämolyse resultiert in einer
verkürzten Erythrozytenlebensdauer, die vom Körper in gewissen Grenzen (bis zu einer
mittleren Erythrozytenlebensdauer von 15-20 Tagen)18 durch eine verstärkte
Erythrozytenbildung (Erythrozytopoese) kompensiert werden kann. Wird die Kompensations-
fähigkeit des Körpers überschritten, so kommt es zur Blutarmut (Anämie) mit Störungen der
sauerstoffabhängigen Stoffwechsel- und Organfunktionen. Ein nicht zu vernachlässigender
zusätzlicher Effekt der Hämolyse auf die Bluttraumatisierung ist die Stimulation der
Gerinnungskaskade durch freigesetzte Inhaltsstoffe der Erythrozyten mit der möglichen Folge
der intravasalen Thrombenbildung.
3.2 Mechanismen der Hämolyse
Verschiedene Mechanismen können zur Freisetzung der Inhaltsstoffe aus den Erythrozyten
führen. Diese Vorgänge sind konsequenterweise getrennt von den möglichen Ursachen zu
betrachten, wobei die Ursachen in intra- und extrakorpuskulär unterschieden werden können.
Die intrakorpuskulären Ursachen sind pathologisch bedingt und werden deshalb hier nicht
behandelt. Detaillierte Betrachtungen zu den Ursachen der Freisetzung werden nachfolgend
vorgenommen. Bei vielen Krankheiten kann ein Zusammenspiel mehrerer Mechanismen
beobachtet werden, die zusammen für das Ausmaß der Hämolyse verantwortlich sind:
• Schwillt der Erythrozyt infolge einer erhöhten Permeabilität der Zellmembran durch
Wasseraufnahme an, so kann durch vergrößerte Membranporen Hämoglobin austreten
oder die Erythrozytenmembran nach Überschreiten einer kritischen Belastungsgrenze
vollständig zerstört werden.
• Durch Perforation der Erythrozytenmembran können ohne vorherige Schwellung Poren
entstehen, durch die das Hämoglobin austreten kann.
• Durch Fragmentierung der Erythrozyten kann der gesamte Zellinhalt unvermittelt
freigesetzt werden.
17 vgl. Kapitel 7.3
18 Die physiologische mittlere Lebensdauer der Erythrozyten beträgt 120 Tage.
3 HÄMOLYSE
25
• Die Erythrozyten können durch phagozytosefähigen Zellen („Freßzellen“) zerstört und
die Inhaltsstoffe durch das RES abgebaut (Erythrophagozytose) werden.
3.3 Extrakorpuskuläre Ursachen der Hämolyse
3.3.1 Einführung
Unter den extrakorpuskulären Ursachen für Hämolyse versteht man die schädigenden
Vorgänge, denen die Erythrozyten während der Zirkulation ausgesetzt sind19. Neben
Milzvergrößerung, Reaktionen des Immunsystems, toxikologischen Effekten auf die
Membran /Fauci, 1998/ oder osmotisch bedingter Volumenänderungen sind vor allem
Traumatisierungen während der Zirkulation von großer Bedeutung. Dabei kann zwischen den
bei niedrigen Srömungsgeschwindigkeiten dominierenden Wand-Strömung-Interaktionen und
den reinen strömungsinduzierten Schädigungen unterschieden werden. In beiden Fällen
werden die Kräfte, die von der Strömung auf die Korpuskel ausgeübt werden, für die
Schädigungen verantwortlich gemacht. So können z.B. durch Fibrinablagerungen an
Arteriolenwänden Erythrozyten in diesem Netzwerk anhaften und anschließend aufgrund der
auf sie wirkenden Strömungskräfte fragmentiert werden, oder es werden durch
Gefäßkrankheiten wie maligne Hypertonie, Eklampsie oder Sklerodermie Schädigungen
verursacht /Fauci, 1998/.
Vor allem ist aber die Zerstörung der Erythrozyten durch unphysiologische
Strömungssituationen zu nennen, wie sie entsteht, wenn künstliche Systeme in den
Blutkreislauf eingebracht werden. Bei mechanischen Herzklappenprothesen werden
Thrombose und Thromboembolien, unerwünschtes Gewebewachstum, Hämolyse und
Endothelverletzungen in direktem Zusammenhang mit unphysiologischen
Geschwindigkeitsfeldern und dem Ausmaß der Turbulenz durch das Implantat gebracht
/Yoganathan, 1992/. Zwar spielt bei Verwendung aktueller mechanischer Herzklappen-
prothesen nach /Horstkotte, 1987/ die chronische intravasale Hämolyse normalerweise keine
Rolle mehr, stellt aber im Falle einer Prothesenmalfunktion oder infolge eines paravalvulären
Lecks noch immer einen Reoperationsgrund dar. Bei der Unterstützung oder Übernahme der
Kreislauffunktion durch pulsatil oder stationär fördernde Pumpensysteme, insbesondere bei
mittel- und langfristigem Einsatz, sind die Schädigung der Erythrozyten und die gleichzeitig
auftretende Gefahr von thromboembolischen Komplikationen aufgrund der
19 Intrakorpuskuläre Ursachen für Hämolyse, also Defekte der Erythrozyten selbst, sollen im Rahmen dieser
Arbeit nicht behandelt werden.
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unphysiologischen Strömungsverhältnisse bis heute die den Einsatz limitierenden Faktoren
/Schima, 1993a/, /Schima, 1997/.
Eine direkte kausale Zuordnung zwischen lokal genau definierten Strömungsverhältnissen
und ihren Auswirkungen ist im allgemeinen aufgrund des integralen Charakters der
Schädigungsbestimmung bei einem komplexen technischen System nicht möglich. Die
Bestimmung der Schädigungsgrößen20 erfolgt immer für das Gesamtsystem. Zusätzlich
enthält eine gemessene Schädigung auch immer Anteile an der Gesamtschädigung, die nicht
auf die Strömungskräfte zurückgeführt werden können. In den folgenden Unterkapiteln
werden deshalb neben der strömungsinduzierten Hämolyse verschiedene andere
Schädigungsursachen vorgestellt, deren Einfluß bei Schädigungsbestimmung a priori nicht
vernachlässigt werden kann.
3.3.2 Strömungsinduzierte Hämolyse
Die Schädigung der Erythrozyten durch die auf sie wirkenden Kräfte des äußeren
Strömungsfeldes ist bis heute noch nicht vollständig geklärt. Die unphysiologischen
Belastungen, die durch künstliche Systeme auf die Erythrozyten aufgeprägt werden,
unterscheiden sich über Größenordnungen hinsichtlich Belastungsdauer, Belastungshöhe,
Turbulenzgrad, Änderungsgeschwindigkeit und Komplexität der Belastung. Zusätzlich
erschwert wird die Zuordnung einer gemessenen Hämolyse zu einer bestimmten
Strömungssituation durch die Fließeigenschaften des Organs Blut und den mechanischen
Eigenschaften der Erythrozytenmembran (vgl. Kapitel 2.2.3), die beide wiederum eine
Funktion der Strömungssituation sind. In den folgenden Abschnitten wird deshalb auf die
Auswirkungen eines Scherfelds auf die Erythrozyten, Theorien zur Schädigung der
Erythrozytenmembran und der Kopplung zwischen dem Belastungszustand in der Membran
und dem äußeren Strömungsfeld eingegangen, bevor experimentelle Ansätze zur Bestimmung
von Hämolyse als Funktion einer Strömungsbelastung vorgestellt werden.
Verformung des Erythrozyten im Strömungsfeld
An dieser Stelle sollen die makroskopischen Bewegungen der Erythrozyten im Scherfeld wie
Aggregatauflösung oder Taumelbewegung nicht von Interesse sein. Zur Beschreibung der
Hämolyse ist die nähere Betrachtung der Erythrozytenverformung unter Scherbeanspruchung
ausreichend, da sich die kritischen Spannungen erst in diesem Moment auf die Membran
auswirken. Der Erythrozyt ist aufgrund seines niedrigen Zellvolumens im Verhältnis zu seiner
20 vgl. Kapitel 7.3
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Fläche in der Lage, durch Formänderung auf Belastungen zu reagieren. Im Scherfeld nimmt
er eine ellipsoide Form an21, bis eine kritische Deformation erreicht ist, bei der der Zellinhalt
gerade noch von der Membranfläche ummantelt werden kann. /Williams, 1973a/ berechnet
nach diesem Modell den maximal möglichen Deformationsgrad DG22 für Humanerythrozyten
zu 0,76. Setzt man die heute genauer bestimmten Werte für Zellvolumen und Zellfläche an
und bestimmt daraus über die Gleichungen für Volumen und Fläche eines Rotationsellipsoids
den Deformationsgrad, so erhält man als maximalen Wert DGmax=0,69. /Blackshear und
Blackshear, 1987/ berichten von beobachteten maximal auftretenden Deformationsgraden, die
mit den von Williams berichteten Werten sehr gut übereinstimmen. Die Abweichung zu
DGmax=0,69 läßt sich mit Abweichungen von der Ellipsoidenform erklären, da der Erythrozyt
bei großer Verformung eher spitz ausläuft /Fischer, 1978/. Qualitativ läßt sich
zusammenfassen, daß die benötige Scherrate zum Erreichen einer bestimmten Elongation um
so höher ist, je niedriger die Viskosität der Suspension ist, bzw. daß die Elongation mit
Erhöhung der Suspensionsviskosität oder der Scherrate zunimmt /Fischer, 1978/, /Morris und
Williams, 1979/. Daraus kann allerdings nicht geschlossen werden, daß Elongationsgrade
über die aufgebrachte Schubspannung τ verglichen werden können. Für Versuche mit
Vollblut bei einem Hämatokrit von 45% werden die maximalen Elongationen weit früher
erreicht als für Erythrozytensuspensionen, bei denen durch Erhöhung der
Suspensionsviskosität und niedrigerem Hämatokrit dieselbe Schubspannung aufgebracht wird
/Fischer, 1978/. Dies bedeutet, daß in Vollblut die Wechselwirkungen zwischen den
Erythrozyten in starkem Maße die Elongation beeinflussen und die maximale Elongation bei
weit niedrigeren Scherraten erreicht wird, als für Suspensionen mit niedrigem Hämatokrit
festgestellt wurde.
Schädigung der Membran
Wie in Kapitel 2.2.3 ausgeführt, ist die Erythrozytenmembran selbst nur in sehr geringem
Maße dehnbar. Wird sie überdehnt, so kommt es zu einem Versagen der Membranstruktur,
die in Abhängigkeit von der Höhe der Belastung und ihrer Dauer unterschiedlicher Art sein
kann. Mechanische Belastungen ohne direkt erkennbare Auswirkungen können trotzdem zu
einer Schädigung führen, die im allgemeinen als subletal bezeichnet wird. Vorstellbar sind
diese Auswirkungen auf die Membran wie unkritische Belastungen auf technische
Werkstoffe, die auf die Dauer zu Ermüdungsversagen führen oder eine künstlich
herbeigeführte Alterung des Erythrozyten. Als Folge davon werden die Erythrozyten
21 vgl. Kapitel 2.2
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extravasal durch das RES hämolysiert. Möglicherweise wird auch die Struktur der
Membranoberfläche in einer Weise verändert, die die Makrophagen die Erythrozyten
intravasal phagozytieren läßt. Unter Belastung können sich aber auch Poren öffnen, die einen
Austausch von Zellinhaltsstoffen mit der Umgebung ermöglichen. Abhängig von der
Porengröße kann es dabei sogar zum Austritt von Hämoglobin aus dem Erythrozyt kommen.
Ohne zerstört zu sein, ist der Erythrozyt damit nicht mehr in der Lage, seine physiologischen
Funktionen zu erfüllen (sog. "ghost cells"). Sehr hohe Belastungen können aber auch zu einer
sofortigen vollständigen Fragmentierung des Erythrozyten unter plötzlichem Austritt der
gesamten Zellinhaltsstoffe in die Umgebung führen /Blackshear und Blackshear, 1987/.
Kritische Membranspannung und äußere Strömungskräfte
Die Membranspannung wird durch die äußeren Strömungskräfte aufgebracht. Betrachtet man
einen vollständig elongierten Erythrozyten, kann die auf ihn wirkende Strömungskraft einer
Couette-Scherströmung als uniaxial betrachtet werden. Zur Abschätzung der kritischen
Membranspannung zum Zeitpunkt des experimentell ermittelten Hämolyseauftretens muß
also die Strömungskraft unter Berücksichtigung der momentanen Erythrozytenform mit der
Membranspannung gekoppelt werden.
Da zur Zeit noch kein konsistentes Membranmodell vorliegt, das anisotropes
Materialverhalten modelliert, werden im Rahmen dieser Arbeit die konservativen isotropen
Ansätze weiter verfolgt. /Rand, 1964b/ hat basierend auf den Ergebnissen von
Mikropipettenaspirationsversuchen ein viskoelastisches Membranmodell eingeführt, das eine
kritische Dehnung εk postuliert, die in Abhängigkeit von einer definierten Membranspannung
σk nach einer definierten Zeit tB erreicht wird. In den Versuchen wird die Spannung
sprungartig aufgeprägt und anschließend konstant gehalten.
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mit µi=Schermoduln, ηi=Membranviskositäten und δ=Membrandicke23
Nach einer spontan-elastischen Verformung geht der Dehnungsverlauf in einen
Kriechvorgang über, um schließlich einen linearen Verlauf anzunehmen. Bei Erreichen einer
kritischen Dehnung εk versagt die Membran und der Erythrozyt hämolysiert. Für die kritische
22 Definiert als (Länge-Breite)/(Länge+Breite) eines Rotationsellipsoids
23 Die Membrandicke wird im weiteren zu 10nm angenommen /Blackshear und Blackshear, 1987/.
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Dehnung gibt /Rand, 1964b/ einen Wertebereich von 0,08< εk24<0,42 an. Mit den Werten für
die Elastizitäts- und Dämpfungskoeffizienten aus Tab. 3.2 lassen sich die kritischen
Membranspannungen in Abhängigkeit von der Belastungszeit für die beiden kritischen
Dehnwerte εk bestimmen (Tab. 3.3). Es wird deutlich, daß der Einfluß der Höhe der kritischen
Dehnung auf die kritische Membranspannung im betrachteten Belastungszeitraum
vernachlässigbar klein ist.
Konstanten: εk=0,08 εk=0,42 Einheit
µ2 3,58E7 6,81E6 Pa
µ1 3,2E7 6,1E6 Pa
η1 4E6 7,62E5 Pas
η2 8,33E9 1,59E9 Pas
1µ
2µ
η2
η1
Tab. 3.2: Konstanten des Membranmodells von /Rand, 1964b/
Belastungszeit [s] Kritische Membranspannung σk
[mN/m] bei εk=0,08
Kritische Membranspannung σk
[mN/m] bei εk=0,42
0 28,60 28,60
0,025 23,78 23,78
0,05 20,90 20,90
0,1 17,70 17,71
0,2 15,11 15,12
0,4 13,79 13,81
0,6 13,55 13,57
1,2 13,48 13,51
1,4 13,47 13,51
Tab. 3.3: Kritische Membranspannungen nach /Rand, 1964b/
24 Definition der kritischen Dehnung: 0,08 (Relative Zunahme des Radius); 0,42 (Wurzel aus der relativen
Zunahme der Membranfläche)
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Auffällig sind z.B. die geringen Unterschiede zwischen den kritischen Membranspannungen
bei Belastungszeiten größer als 100ms, da dies auf eine Unabhängigkeit der kritischen
Belastungshöhe von der Belastungszeit für diesen Zeitraum entsprechen würde. Dabei muß
beachtet werden, daß die Extrapolation der Ergebnisse von /Rand, 1964b/, die für Zeiten
1<tB<200s ermittelt wurden, auf kürzere Belastungszeiten kritisch zu betrachten ist, was auch
schon von /Lambert, 1976/ für seine Ergebnisse des Mikrospaltkanals bei 10-4s<tB<10-2s in
Frage gestellt wurde.
Die Membranspannungswerte müssen zur Validierung durch Schädigungsexperimente über
einen noch zu definierenden Ansatz mit den auf den Erythrozyten aufgeprägten
Strömungskräften verknüpft werden. Dabei muß festgehalten werden, daß kritische
Spannungen in der Membran erst auftreten, sobald der Erythrozyt einen kritischen
Deformationsgrad erreicht hat. Ein erster theoretischer Ansatz ist die Taylor-Theorie /Taylor,
1934/ für leicht verformte Flüssigkeitstropfen25. Danach läßt sich die Membranspannung aus
folgender Beziehung ermitteln:
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mit σ=Oberflächenspannung,
r=Radius des Tropfens,
ηi=innere Viskosität,
ηsusp=Suspensionsviskosität
ϕ=Winkel zwischen
Ortsvektor zu einem Punkt der
Grenzfläche und der x-Achse
Gl. 3.2
Der Klammerausdruck ergibt sich für die durchgeführten Scherversuche mit ηs=5mPas und
ηi=13mPas26 zu 1,14. Unter der Annahme eines vollständig verformten Erythrozyten
(D=0,75) und einem dem Erythrozytenvolumen27 entsprechenden Kugelradius r=2,43µm läßt
sich dann die maximale kritische Membranspannung ausdrücken als:
m1069,314,1
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Gl. 3.3
Für eine Schubspannung von z.B. 400Pa28 ergibt sich demnach eine kritische
Membranspannung von 1,3mNm. Dieser Wert stimmt von der Größenordnung her sehr gut
mit den Ergebnissen von /Katchalsky, 1960/ und /Williams, 1973b/ überein. Katchalsky
25 Eine Theorie, die Aufbau und Form des Erythrozyten besser berücksichtigt, ist dem Autor nicht bekannt.
26 Die mittlere physiologische Hämoglobinkonzentration im Erythrozyten (CHb=350g/l) beträgt für 37°C ca.
9mPas /Waugh und Hochmuth, 1995/. Nach Gl. 2.8 resultiert für die Versuche bei 20°C damit eine
Viskosität von ηi=1,45⋅9mPas=13mPas.
27 Zur Berechnung wird das Volumen eines Schweineerythrozyten benutzt, V=60µm³.
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untersucht das Membranverhalten von Erythrozyten durch osmotisches Schwellen und
modelliert die Viskosität der Erythrozytenmembran als einen Kelvin-Körper, also einer
Parallelschaltung von einem elastischen und einem Dämpfungsglied. Die kritische
Membranspannung wird von ihm zu σkritisch=0,8mN/m bestimmt. Williams benutzt Ergebnisse
aus Versuchen mit einem Kegel-Platte-Viskosimeter (tB≈300s), um die kritische
Membranspannung mit Hilfe der Tropfentheorie von Taylor abzuschätzen. Dabei kommt er
auf Membranspannungen im Bereich von 0,2mN/m<σkritisch<0,8mN/m. Ein weiterer Ansatz,
der unter Berücksichtigung des Rand'schen Membranmodells und Zugrundelegens der
Taylor'schen Tropfentheorie kritische Belastungssituationen definiert, wird von /Richardson,
1974 und 1975/ vorgestellt. Sie modelliert den Erythrozyten als flexibles Ellipsoid unter
Vernachlässigung der inneren Zirkulation, der im Scherfeld bei gleichzeitiger Verformung
rotiert. Danach wird die Dehnung durch drei superponierte Anteile bestimmt, wobei einer der
Anteile linear mit der Zeit steigt, der zweite periodisch, entsprechend der Frequenz einer
Zellrotation γπ= &/5t R , schwankt und der dritte exponentiell mit der Zeit abnimmt. Dieses
Modell erklärt qualitativ und phänomenologisch sehr gut die unterschiedlichen
Schädigungsergebnisse verschiedenster Gruppen für einen großen Belastungszeitbereich.
Entweder hämolysiert der Erythrozyt bei entsprechend großer Belastung direkt innerhalb der
ersten Rotationsperiode durch Erreichen der kritischen Dehnung, bevor die Dehnung, durch
den Exponentialterm dominiert, abnimmt, oder die kritische Dehnung wird durch den
dominierenden, linear mit der Zeit ansteigenden, Anteil nach einer kritischen Zeit erreicht. Im
letzteren Fall gibt Richardson für den Betrag der kritischen Zeit tB,kritisch folgenden
formelmäßigen Zusammenhang an:
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Dabei definiert Richardson η als die Viskosität des Suspensionsmediums und r als Radius des
Erythrozyten. Setzt man anstelle der Suspensionsviskosität die mittlere Viskosität des Blutes
während der Scherversuche ( mPas5=η ) und den Radius eines Schweineerythrozyten r=3µm
ein, so erhält man für eine kritische Schubspannung von 400Pa eine Belastungszeit von
tB,kritisch=0,3ms. Diese vom Modell vorhergesagte Zeit bis zum Auftreten von Hämolyse wird
durch die Ergebnisse des Schergerätes in Frage gestellt, da z.B. als kritische Belastungszeit
für diese Schubspannung tB,kritisch=600ms gemessen wurde, also ein Unterschied zwischen
Vorhersage und Messung von mehr als drei Größenordnungen. Auch /Lambert, 1976/ stellt
28 vgl. Kapitel 8.2
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einen Unterschied von ca. 1 Größenordnung für die kritische Belastungszeit für seinen
Belastungszeitraum fest, und sogar /Richardson, 1974/ konstatiert im Vergleich ihrer
Ergebnisse mit den Versuchen von /Leverett, 1972/ mit seinem Couette-Schergerät
Abweichungen im Bereich von mehreren Größenordnungen. Zwar schränkt sie die
Aussagekraft ihrer Berechnungen aufgrund der impliziten Modellvoraussetzungen selbst stark
ein und spricht nur von einer größenordnungsmäßigen Abschätzung der benötigten Zeit bis
zum Auftreten von Hämolyse, allerdings muß auch diese Aussage aufgrund der offensichtlich
massiven Überschätzung der kritischen Belastungszeit durch die Rechnung in Frage gestellt
werden.
3.3.3 Chemische und osmotische Hämolyse
Die Erythrozyten stehen im ständigen Stoffaustausch mit dem umgebenden Plasma, so daß sie
durch chemische Reaktionen entweder direkt geschädigt werden können oder in ihren
Membraneigenschaften so verändert werden können, daß ein vorzeitiger extravasaler Abbau
hervorgerufen werden kann. Allgemein gesagt führen proteolytische (eiweißfällende) oder
lipidlösende Stoffe zu einer direkten Schädigung, während z.B. Glukosemangel zu
schlechteren mechanischen Eigenschaften der Membran führen kann. Wird Blut in in vitro
Untersuchungen keiner chemischen Substanz außer der Antikoagulanzlösung ausgesetzt, ist
die chemische Hämolyse als Störeinfluß sicherlich vernachlässigbar. Eine detaillierte
Schilderung der Ablaufmechanismen kann in /Lambert, 1976/ nachvollzogen werden.
Ein weiterer Effekt, der die Membraneigenschaften negativ beeinflußt und damit zu
vorzeitiger Hämolyse führen kann, ist das osmotische Schwellen von Erythrozyten in
hypotoner Lösung. Aufgrund der osmotischen Druckdifferenz strömt Wasser in die Zelle ein,
wodurch das Oberflächen/Volumen-Verhältnis verändert wird. Als Folge kann die Membran
direkt geschädigt werden, d.h. es treten in Abhängigkeit der Schädigungsgeschwindigkeit
Poren verschiedener Größe und Anzahl auf, durch die Zellinhaltsstoffe austreten können
/Blackshear und Blackshear, 1987/, oder die Verformungsfähigkeit wird soweit vermindert,
daß auch hier extravasale Hämolyse z.B. in der Milz induziert wird.
3.3.4 Temperaturinduzierte Hämolyse
Die mechanischen Eigenschaften der Erythrozytenmembran sind von der Temperatur
abhängig. Dieser Einfluß wird in Kapitel 2.2.3 beschreiben. Hier soll kurz auf die direkte
Hämolyse als Folge von Temperaturerhöhung eingegangen werden, da die
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Wärmeentwicklung im Schergerät als potentielle Sekundärschädignug betrachtet werden
muß29.
Nach /Leverett, 1972/ ist eine signifikante Hämolyse und Fragmentierung von Erythrozyten
zu beobachten, falls die Bluttemperatur Werte von 49°C überschreitet. Detaillierter sind die
Untersuchungen von /Ham, 1948/, der die Auswirkungen von Temperaturen zwischen 25°C
und 70°C auf Erythrozyten betrachtet. Seine Untersuchungen ergeben keine signifikanten
Speziesunterschiede zwischen Mensch und Hund bezüglich der Temperaturanfälligkeit. Ab
einer Temperatur von 47°C beobachtet er auffällige morphologische Änderungen der
Erythrozyten, wobei besonders spheroide Zellformen festgestellt werden. Diese
Beobachtungen können von /Prinsze, 1991/ bestätigt werden, der ab einer Temperatur von
46°C einen erhöhten Kalium-Ionen-Strom aus dem Zellinneren beobachtet, der zu einem
Volumenanstieg mit finaler Hämolyse führt. Auch Ham detektiert in diesem
Temperaturbereich eine deutlich erhöhte Hämolyseanfälligkeit in hypotonen Medien, die
oberhalb der kritischen Temperatur von 47°C linear proportional zur Höhe der Temperatur
und der Dauer der Temperaturbelastung ist. Möglicherweise ist das Anionen-Transport-
Protein (band 3) in der Erythrozytenmembran der temperaturanfällige kritische
Hämolysefaktor /Prinsze, 1991/, die genauen biochemischen Prozesse sind allerdings bis
heute noch nicht vollständig geklärt.
Zusammenfassend kann festgehalten werden, daß Temperaturen oberhalb 46°C bei Hunde-
und Humanblut hämolysierend wirken können. Zwar liegen für Schweineblut keine
Ergebnisse vor, da aber auch bei Schweinen die Denaturierung des band 3-Proteins als
kritischer Hämolysefaktor wahrscheinlich ist, werden die Ergebnisse in erster Näherung auch
auf Schweineblut angewendet und für Schweine Bluttemperaturen größer als 46°C als kritisch
betrachtet.
3.3.5 Hämolyse durch Kontakt mit Werkstoffen oder Luft
Werkstoffkontakt
Jeder Kontakt von Blut mit einer Fremdoberfläche wirkt wie eine Gefäßverletzung. Neben
Gerinnungs- und Komplementsystemaktivierung sind dabei auch die hämolytischen
Schädigungen relevant. Nach ISO 10993-4 ist Hämolyse sogar ein Screening-Test zur
Beurteilung der Biokompatibilität einer Fremdoberfläche, also der Verträglichkeit mit dem
Körpergewebe, aufgrund der Änderung der Membranfragilität der Erythrozyten.
29 vgl. Kapitel 6.3
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Materialkontakt kann alleine aufgrund der Oberflächenrauhigkeit des Materials hämolytisch
wirken. Umezu macht dafür Änderungen in der Momentangeschwindigkeit der Blutkorpuskel
mit resultierenden erhöhten Schubspannungen verantwortlich /Umezu, 1996/, während
Takami als Ursache für die Blutschädigung eine rein mechanische Zerstörung der
Blutkorpuskeln annimmt /Takami, 1996/. Der Ansatz der direkten mechanischen Schädigung
wird durch die Angaben von /Merrill, 1979/ unterstützt, der eine Rauhtiefe RZ≈1-10µm für
Oberflächen fordert, die für Blutkorpuskel als glatt betrachtet werden sollen. Scharfkantige
Rauhigkeiten >10µm können demnach die Erythrozytenmembran direkt schädigen und somit
hämolytisch wirken.
Der Einfluß der Oberflächenspannung auf die Biokompatibilität von Werkstoffen wird in der
Literatur kontrovers diskutiert. So hängt z.B. die Adhäsion von Thrombozyten auf
Werkstoffen stark von der Oberflächenspannung ab30.
Leider ist bisher nur sehr wenig über die Blut-Material-Interaktion unter strömungs-
dynamischen Bedingungen bekannt, da in-vitro Biokompatibilitätsuntersuchungen (Biokom-
patibilität: Verträglichkeit zwischen einem technischen und einem biologischen System)
normalerweise unter statischen Versuchsbedingungen durchgeführt werden31. Aus diesen
Gründen wird an dieser Stelle die Biokompatibilitätsproblematik kurz angesprochen, obwohl
sich die meisten Erkenntnisse zur Biokompatibilität aus Anwendungen zur
Gewebeverträglichkeit ableiten. Die in-vitro Biokompatibilitätsuntersuchungen sind im
allgemeinen Toxizitäts- oder Reaktionstests. Die Toxizität eines Werkstoffes wird durch
Exposition des Werkstoffes mit geeigneten Zellkulturen untersucht, die Reaktionstests
schließen Blutreaktionen (Hämokompatibilität), Immunreaktionen und Untersuchungen auf
Karzinogenität ein. Unter die anerkannt biokompatiblen Werkstoffe fallen auch bestimmte
Metalle und Polymere.
Die Biokompatibilität metallischer Werkstoffe läßt sich aufgrund ihrer
Korrosionseigenschaften, der Gewebereaktion und der Toxizität beurteilen. Dabei geben z.B.
Stromdichte-Potentialkurven in physiologischer Kochsalzlösung Auskunft über das
Korrosionsverhalten des Metalls. So zeigen Titan und Titanlegierungen gegenüber rostfreien
Stählen und CoCr-Legierungen für einen großen Potentialbereich passives Verhalten, das
heißt, auf der Oberfläche bildet sich eine festhaftende undurchlässige Schutzschicht, und
30 Ein Überblick über die Oberflächeneffekte von Materialien auf Blut findet sich bei Nellen /1998/.
31 Dieser Aspekt wird im Rahmen des IKFZ BIOMAT der RWTH Aachen im Teilvorhaben TV59 u.a. mit
dem hier vorgstellten Schergerät untersucht.
3 HÄMOLYSE
35
zeichnen sich durch ein etwa fünf- bis zehnmal größeres DurchbruchPotential32 aus
/Wintermantel und Ha, 1998/. Beim Kontakt von Metallen mit Körperflüssigkeit rufen die
entstehenden Reaktionsprodukte unterschiedliche Gewebereaktionen hervor, anhand derer
sich eine Klassifikation unterschiedlicher Metallegierungen durchführen läßt. Es wird
unterschieden zwischen der vitalen Reaktion mit Bildung von lockerem, vaskularisierendem
Binde- oder Epithelgewebe, der Einkapselung mit Bildung eines vitalen, dichten, nicht-
vaskularisierten Bindegewebes und der toxischen Reaktion mit schweren
Entzündungsreaktionen und Absterben von Zellen.
Als anerkannt biokompatible Polymere stehen eine Vielzahl von Produkten zur Verfügung,
die in klinischem Einsatz stehen /Wintermantel und Ha, 1998/, /Glasmacher und Sellin, 1999/,
weshalb hier auf eine detaillierte Betrachtung verzichtet wird.
Luftkontakt
Die hämolytischen Effekte von Luft auf Blut sind bis heute nicht vollständig untersucht
worden. Allgemein akzeptiert wird die Tatsache, daß große Luftkontaktflächen
traumatisierend wirken können, wofür z.B. das hohe Blutschädigungspotentials von früher
häufig eingesetzten Blasenoxygenatoren ein Indiz ist. Es erscheint möglich, daß sich an der
Luft-Blut-Kontaktfläche eine Schicht aus denaturierten Proteinen bildet, an der eine
Gerinnungsaktivierung stattfindet, was durch Messungen von verkürzten Gerinnungszeiten
bestätigt wird. Andere Beobachtungen sprechen für eine Aktivierung des
Komplementsystems, was über den Umweg von aktivierten Granulozyten und freien
Sauerstoffradikalen zu Schädigungen von Korpuskelmembranen führen kann /Nellen, 1998/.
Da der Einfluß dieser Effekte nicht vollständig geklärt ist, wird für die Untersuchungen mit
dem vorgestellten Schergerät der Blut-Luft-Kontakt möglichst vollständig vermieden.
32 Durchbruchpotenzial: Potenzialdifferenz, bei der die Stromdichte, damit auch die Auflösung des Metalls,
sprunghaft ansteigt.
36
37
4 ANSÄTZE ZUR EXPERIMENTELLEN ERMITTLUNG UND ZUR
MATHEMATISCHEN BESCHREIBUNG STRÖMUNGSINDUZIERTER
HÄMOLYSE
4.1 Experimentelle Ansätze
Die experimentellen Ansätze zur Quantifizierung der strömungsinduzierten Blutschädigung
decken einen großen Bereich an Belastungen und Belastungszeiten ab. Zur Untersuchung der
Schädigung bei hohen, aber extrem kurzzeitigen Belastungen müssen sie anderen
Anforderungen genügen als Anordnungen, in denen Blut mit niedrigen Strömungskräften für
mehrere Minuten belastet wird. Im folgenden sollen die aus der Literatur bekannten Versuche
kurz dargestellt und ihre Charakteristika erläutert werden.
Zur Untersuchung von Belastungszeiten tB in einem Bereich von 10-5s<tB<10-2s werden
Versuchsanordnungen benutzt, bei denen im allgemeinen die Belastungszeit und die
Belastungshöhe nur grob abgeschätzt werden können und teilweise mit nicht-uniformen oder
mehrfachen Belastungen gerechnet werden muß. So untersucht z.B. /Williams, 1970/ die
Blutschädigung durch einen oszillierenden Draht, /Rooney, 1970/ verwendet eine pulsierende
Gasblase. Die Ergebnisse beider Gruppen stimmen gut überein. So wird bei einer
Belastungszeit tB≈10-4s eine kritische Belastung von 560Pa bzw. 450Pa festgestellt. Es kann
allerdings nicht ausgeschlossen werden, daß Erythrozyten dabei einer mehrfachen Belastung
unterworfen wurden. Ähnliche Unsicherheiten treten bei den sogenannten Freistrahlversuchen
(jet tests) auf, bei denen meist isotonische Kochsalzlösung als turbulenter Freistrahl in ein
Volumen Blut oder Erythrozytenkonzentrat geleitet wird.
Die Zuordnung einer detektierten Schädigung zu einer bestimmten Belastungssituation ist
aufgrund des integralen Charakters der Hämolysebestimmung nicht möglich. Deshalb erfolgt
die Abschätzung der kritischen Belastungssituation meist anhand der im Strahl auftretenden
maximalen Belastungen. Unberücksichtigt muß dabei die konkrete Schädigungssituation des
einzelnen Erythrozyten und der Einfluß der variablen Belastung während der Passage durch
den Strahlbereich bleiben. Eine weitere Fehlerquelle stellt die korrekte Berechnung der
erfahrenen Belastung dar, da die Freistrahlen hochturbulent sind. Im Normalfall wird die
Belastung über eine Abschätzung der Reynoldsspannungen quantifiziert. /Jones, 1995/ weist
in diesem Zusammenhang auf das Problem der örtlichen und zeitlichen Struktur der
Turbulenz hin und unterstreicht die Notwendigkeit der sorgfältigen turbulenten Modellierung,
da neben der zusätzlichen dissipativen Belastung durch eine "turbulente" Viskosität bei
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geeigneten Turbulenzstrukturen auch hochfrequente wirbelbedingte Druckschwankungen
ursächlich hämolysierend wirken können. Unter Berücksichtigung der genannten
Unsicherheitsfaktoren ist es nicht verwunderlich, daß die mit turbulenten Freistrahlen
gemessenen kritischen Belastungen zum Teil deutlich differieren. So berichten /Blackshear,
1966/ und /Forstrom, 1969/ von kritischen Reynoldsspannungen von 3000Pa bzw. 5000Pa,
wobei die Belastungszeit für beide Untersuchungen von /Leverett, 1972/ mit tB≈10-5s
angegeben wird. Dagegen ermitteln /Sallam und Hwang, 1984/ eine um eine Größenordnung
niedrigere kritische Schubspannung von 400Pa. Eine Erklärung hierfür versucht /Schima,
1993a/ mit dem Hinweis auf die scharfkantige Einlaufgeometrie der benutzten Versuchs-
anordnung von Sallam und Hwang.
Einen alternativen Weg zur Untersuchung von Erythrozytenschädigung bei Belastungszeiten
zwischen 10-5s und 10-2s beschreibt /Lambert, 1976/, der einzelne Erythrozyten in einem
Mikrospaltkanal in einer Suspensionslösung hoher Viskosität (Dextranlösung mit η=55-
120mPas) mit maximalen Schubspannungen zwischen 500Pa und 8000Pa belastet. Als
Hämolysegrad Hg definiert er dabei eine relative Volumenänderung (V0-V)/V0 der
Erythrozyten, die als Folge der Belastung detektiert wird. Seine Ergebnisse zeigen eine
Korrelation der Volumenabnahme mit den Belastungsparametern oberhalb einer
Grenzspannung von ca. 400Pa nach folgendem Zusammenhang:
B
0
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VVHg ⋅τ≅−= Gl. 4.1
So ermittelt Lambert z.B. für tB=10-4s eine kritische Schubspannung von 1500Pa, räumt
allerdings selbst ein, daß ein primärer Volumenverlust durch andere, kleinere Zellinhaltsstoffe
als Hämoglobin nicht ausgeschlossen werden kann, so daß er eine weitere kritische
Schubspannung von 8000Pa bei einer Volumenabnahme von 30% definiert, die, über die
Taylortropfentheorie auf eine Membranspannung von σk=30mN/m umgerechnet, gut mit den
von /Rand, 1964b/ angegebenen Werten korreliert.
Sehr viele Untersuchungen zur Schädigung von Erythrozyten wurden mit Schergeräten zur
Erzeugung einfacher Strömungssituationen durchgeführt. Hierzu zählen Kegel-Platte-
Schergeräte, bei denen sich im Idealfall zwischen Platte und Kegel eine laminare
Schichtenströmung in Umfangsrichtung aufbaut. Sollen hohe Scherraten erzielt werden, so ist
bei diesen Schergeräten allerdings mit Sekundärströmungen in radialer Richtung in
Abhängigkeit von der Zähigkeit des untersuchten Mediums und dem Kegelwinkel zu rechnen
/Heuser, 1976/, so daß diese Geräte vornehmlich zur Untersuchung des Verhaltens von
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Erythrozyten im Scherfeld bei niedrigen Belastungen ohne Schädigung benutzt werden z.B.
/Fischer, 1978/. Außerdem werden Couette-Schergeräte, wie das in dieser Arbeit vorgestellte,
eingesetzt. Je nach Untersuchungsziel bestehen bei Couette-Systemen große Unterschiede in
den Abmessungen, bei der Wahl des angetriebenen Zylinders und dem Abschluß des
Scherspalts gegen die Umgebung. So untersucht /Sutera, 1972, Sutera 1975/ die Hämolyse
hochverdünnter Erythrozytensuspension (Hkt=0,2%) in seinem Couette-System bei laminarer
Taylor-Couette-Strömung und turbulenter Couette-Strömung. Dabei stellt er kritische
Schubspannungswerte von ca. 250Pa fest; die Zeit bis zum Einsetzen von Hämolyse differiert
bei den Untersuchungen allerdings erheblich (4min<tkritisch<20min). Der Einfluß der
Turbulenz auf die Elongation und die Schädigung der Erythrozyten wird vom Autor unter
Hinweis auf die im Verhältnis zur Erythrozytengröße großskaligen Turbulenzen im Scherspalt
in Frage gestellt. /Leverett, 1972/ findet für Vollblut in seinem Schergerät vergleichbare
Schädigungsgrenzen, die leicht unterhalb der von Sutera ermittelten Werte liegen
(τkritisch=150Pa), allerdings schon bei Belastungszeiten von zwei Minuten. Um
Größenordnungen niedrigere Schädigungsgrenzen werden 1980 erstmals von Heuser und
Opitz mit einem besonderen Couette-System gemessen /Heuser und Opitz, 1980/. Ihr
Schergerät zeichnet sich durch die Möglichkeit aus, über Variation des Blutvolumenstroms
durch den Spalt die Belastungszeit, also die Aufenthaltsdauer der Erythrozyten im Bereich der
Schubspannungsbelastung, einzustellen. Die Erythrozyten können innerhalb eines Bereiches
von 3ms<tB<700ms belastet werden, die maximale Schubspannung beträgt 700Pa. Der
Scherbereich des Innenzylinders wird durch Kohledichtringe gegenüber den stationären
Gehäuseteilen abgedichtet, ein zusätzlicher Kühlkreislauf soll die Wärmeabfuhr aus dem
System gewährleisten. Das Gerät wird vor den Schädigungsuntersuchungen von den Autoren
sehr intensiv getestet. Dabei wird der Einfluß der Exzentrizität oder des Axialversatzes des
inneren Zylinders auf die Strömung abgeschätzt, sowie die Wärmeentwicklung im System
und der Leckagestrom von Kühlflüssigkeit in das Blut bestimmt. Die Schädigungsversuche
erfolgen mit heparinisiertem Schweinevollblut bei einer Temperatur von 30°C. Für
Schädigungen größer als 5%33 stellen die Autoren dieselbe Abhängigkeit der Schädigung,
definiert als IH (Index of Hemolysis), von der Zeit und der Schubspannung fest, die schon
von Lambert konstatiert wurde.
BtIH ⋅τ≅ Gl. 4.2
33 Definition der Schädigung nach Gl. 7.4
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Allerdings weichen die kritischen Belastungszeiten, die zum Erreichen einer definierten
Schädigung notwendig sind, sehr stark ab. So messen Heuser und Opitz z.B. eine 10%-ige
Schädigung der Erythrozyten bei einer Belastung von 245Pa schon nach ca. 700ms, die von
Sutera oder Leverett erst nach mehreren Minuten erreicht wird. Mit demselben Gerät mißt
/Wurzinger, 1986/ mit Erythrozytensuspensionen ein abweichendes Schädigungsverhalten,
das von der Größenordnung der Schädigungswerte her allerdings mit den Werten von Heuser
und Opitz übereinstimmt. Die Abhängigkeit des Schädigungsverlaufs von den Variablen Zeit
und Schubspannung wird von /Giersiepen, 1990/ durch eine zweidimensionale
Regressionsanalyse der Daten von Wurzinger wie folgt charakterisiert33:
785,0
B
416,25 t1062,3(%)IH ⋅τ⋅⋅= Gl. 4.3
Sehr auffällig sind die unterschiedlichen exponentiellen Gewichtungen von τ und tB in Gl. 4.2
und Gl. 4.3, obwohl beide Gruppen dasselbe Schergerät verwendet haben. Diese Diskrepanz
läßt sich eigentlich nur erklären, wenn man annimmt, daß durch die Herstellung der
Erythrozytensuspension nicht nur eine eventuelle Vorschädigung der Erythrozyten
aufgebracht wurde, sondern daß zusätzlich die mechanischen Eigenschaften der Erythrozyten
so verändert wurden, daß sie sowohl auf τ als auch auf tB weitaus sensitiver reagieren. Der
Einfluß des "Bluthandlings" auf die Schädigung muß nach diesen Ergebnissen im Rahmen
dieser Arbeit als potentielle Fehlerquelle näher untersucht werden.
Zusammenfassend läßt sich feststellen, das sich die mechanische Hämolyse durch die
Belastungszeit und die wirkenden Spannungen beschreiben läßt. Bis heute scheint nicht klar,
ob eine Beschreibung der Hämolyse, die den Schädigungswert durch eine
populationsgemittelte Betrachtung von einzelnen stark geschädigten Zellen erzielt, tatsächlich
den Schädigungscharakter hinreichend beschreiben kann. Ferner stellt sich auf Grund der
Zeitabhängigkeit der Schädigung das Problem, wie die experimentellen Ergebnisse auf
komplexere Strömungssituationen übertragen werden können, bei denen die roten
Blutkörperchen im Strömungsverlauf sich ändernden Spannungen und Belastungsrichtungen
ausgesetzt sind. In Kapitel 9.4 werden generelle Ansätze erläutert, diesen Bedingungen
Rechnung zu tragen.
4.2 Mathematische Beschreibung
Die mathematische Beschreibung der Schädigung und ihre numerische Implementation stellt
die notwendige Verbindung zwischen den experimentell erzielten Meßergebnissen und einer
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Schädigungsprognose dar, die geeignet ist, den Entwicklungsprozeß blutführender Systeme
zu verbessern. In diesem Unterkapitel werden die aus der Literatur bekannten Ansätze zur
mathematischen Erfassung der Korpuskelschädigung beschrieben und die prinzipiellen
Möglichkeiten zur Implementation in Programme der numerischen Strömungssimulation
vorgestellt.
4.2.1 Modellansätze zur Beschreibung der Schädigung
Das Ziel aller Modellansätze ist es, die strömungsdynamische Auslegung künstlicher Systeme
zu verbessern, so daß durch physiologischere Strömungsverhältnisse die Schädigung des
Blutes verringert werden kann.
Ein Ansatz, dieses Ziel zu erreichen, besteht darin, kritische Belastungssituationen zu
definieren, die möglichst in künstlichen Systemen nicht auftreten sollten. Dabei wird auf
detaillierte mathematische Modellierung der Schädigung verzichtet. Als Datenbasis wird eine
Anzahl von Untersuchungen herangezogen, um einen großen Belastungsbereich abdecken zu
können (z.B. /U.S. Department of Health and Human Services, 1985/). Dieser Ansatz stellt
ein diskussionswürdiges Auslegungswerkzeug für technische Systeme dar, da er einfach und
schnell qualitative Aussagen über das SchädigungsPotential einer bestimmten
Strömungssituation erlaubt.
Daneben werden weitaus detailliertere mathematische Modelle zur Quantifizierung der
Schädigung entwickelt, die den Verlauf des Schädigungsprozesses des Erythrozyten unter
Berücksichtigung seiner vorab erfahrenen Belastungssituation beschreiben sollen34. Diese
ermöglichen eine weitaus differenziertere Betrachtung der Schädigung bei der Passage eines
Korpuskels durch ein Strömungsfeld. Die Problematik der Anwendbarkeit und
Zuverlässigkeit der zugrundeliegenden Datenbasis trifft auf letztere um so mehr zu, da hier
der Anspruch einer detaillierten Schädigungsprognose aufgestellt wird. Im Folgenden wird
kurz auf zwei dieser Ansätze eingegangen und gleichzeitig deren Limitationen und
Unsicherheiten aufgezeigt.
Basierend auf Beobachtungen an Rotationspumpen, bei denen die Erythrozyten entlang von
Bahnlinien mit periodisch wechselnden bzw. schwellenden Spannungszuständen beaufschlagt
werden, wird von Yeleswarapu ein Ansatz zur Beschreibung der Blutschädigung vorgestellt
/Yeleswarapu, 1995/, der den Zeiteinfluß bei der Schädigung dadurch berücksichtigt, daß sich
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jeder momentan wirkende Spannungszustand im Bahnlinienverlauf akkumuliert auf den
Zustand eines Erythrozyten niederschlägt, bis ein Schwellenwert Dkrit erreicht ist, ab dem
Hämolyse stattfindet. Als Schädigung wird hier auch die subletale Veränderung eines jeden
Erythrozyten bis hin zum Grenzwert verstanden. Die Zellen, die Dkrit erreicht haben, gelten
als zerstört. Jeder aktuell wirkende Spannungszustand verändert mit einer bestimmten
Akkumulations- bzw. Schädigungsrate den Zustand des Erythrozyten (auch: virtuelles Alter).
Im Gegensatz zur Betrachtungsweise des geschädigten Anteils einer ganzen
Erythrozytenpopulation, beschreibt dieser Ansatz zunächst die Schädigungsgeschichte
einzelner Erythrozyten, um anschließend integral zu einer Gesamtschädigungsaussage zu
kommen. Dieser Ansatz trägt der Hypothese Rechnung, daß auf den ersten Blick vitale Zellen
durchaus geschädigt sein können, auch wenn noch kein Hämoglobin ausgetreten ist.35
Für die Einflußfaktoren auf die momentane Schädigungsrate )(tD& gibt Yeleswarapu an:
)(f),D(fD)t(D 210 τ+τ+= &&& Gl. 4.4
Dabei hängt )t(D& von der natürlichen Zellalterung, vom erreichten aktuellen
Schädigungsniveau D, der aktuell wirkenden Spannung und dem Spannungsgradienten ab.
Nach Meinung des Autors sind 0D& und )(f2 τ& gegenüber ),D(f1 τ vernachlässigbar und der
funktionale Zusammenhang lautet:
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Die nicht negativen Parameter τ0, r, k werden von Yeleswarapu nicht angegeben, sondern
müssen durch Experimente bestimmt werden, wobei die Größen r, k Funktionen der
Schubspannung sein können. Für den Fall konstanter Schubspannungen gibt Yeleswarapu
folgenden Zusammenhang an:
K)(t rkonstantkrit =τ⋅
K: Konstante, die aus r, k, τ0 und
der Anfangsschädigung D0
gebildet wird
Gl. 4.6
Für konstante Schubbelastungen geht dieses Modell also wieder in einen Potenzansatz über,
der aus den experimentellen Untersuchungen bekannt ist (z.B. Gl. 4.1, Gl. 4.2 oder Gl. 4.3).
34 Als Modelle werden hier auch die ausschließlich experimentell basierten Schädigungskorrelationen
bezeichnet, denen keine explizite Schädigungstheorie zugrunde liegt.
35 vgl. Kapitel 2.2.2
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Ein alternatives Modell, das Schädigung durch schwingende Spannungsbelastung
berücksichtigt, wird von Bludszuweit vorgestellt /Bludszuweit, 1994/. Bludszuweit weist
numerisch im Strömungsfeld einer Zentrifugalblutpumpe nach, daß der Verlauf einer
definierten Vergleichsspannung τV36 entlang exemplarisch berechneter Bahnlinien bei
turbulenter Strömung stark schwankenden, unregelmäßig schwingenden Charakter hat. Dabei
wird der Spannungsanteil der laminar-viskosen Kräfte als gering gegenüber den
dominierenden turbulenten Reynoldsspannungen bezeichnet. Um eine Schädigungsaussage zu
erhalten, werden analog zur Theorie zur Betriebsfestigkeit schwingbeanspruchter Bauteile aus
der Festkörpermechanik die berechneten Spannungs-Zeit-Funktionen zur Datenreduktion
mittels eines Zählverfahrens in Schwingungsgrundformen bestimmter Amplitude klassifiziert
(Klasse i). Über die verwendete Schadensakkumulationshypothese wird ein Zusammenhang
zwischen jeder einzelnen Beanspruchungsschwankung und der durch sie hervorgerufenen
Teilschädigung ni/Ni hergestellt. Diese Hypothese sieht eine lineare Schädigungsabhängigkeit
von der Lastspielzahl ni vor. Ni stellt die Anzahl der Lastspiele dar, bei der für die jeweilige
Klasse i Versagen eintritt. Die Schädigung Dz durch zyklische Belastung wird auf einen
Bereich von [0,1] normiert, so daß zum Zeitpunkt des Versagens gilt:
∑
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Auch bei diesem Modell wird der subletale Bereich als Schädigung bezeichnet, Versagen
bzw. Hämolyse tritt jedoch erst bei Erreichen des kritischen Wertes auf. Analog zu den aus
der Mechanik bekannten Wöhlerdiagrammen werden die Terme aus Gl. 4.7 durch
sinusförmige Belastungen innerhalb gleichbleibender Lastgrenzen bei konstanter Frequenz
ermittelt. Bludszuweit ermittelt die Werte experimentell durch Schädigungsversuche mit einer
schwingenden Blutsäule in Kapillarröhrchen. Die Belastungsbereiche (O(τ)=dN, O(tB)=min)
liegen jedoch größtenteils außerhalb der Bereiche, die bei Blutpumpen oder dem untersuchten
Couette-Schergerät auftreten.
Als schwierig muß die Auswahl des Zählverfahrens zur Klassifizierung angesehen werden.
Bludszuweit wendet das einparametrige Bereichszählungsverfahren an, bei dem die
jeweiligen Auftretenshäufigkeiten von Spannungsamplituden ermittelt werden. Als Bereich
ist die Spanne zwischen einem Minimum und dem darauffolgenden Maximum definiert (im
positiven Bereich). Laut /Buxbaum, 1992/ ist dieses Verfahren bei der Untersuchung
konventioneller Materialien nicht empfehlenswert, wenn eine Aussage über die Größe und
36 vgl. Kapitel 12.1
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Häufigkeit der tatsächlich aufgetretenen Ober- und Unterwerte sowie der
Beanspruchungsschwankungen erhalten werden soll. Diese Berücksichtigung ist jedoch bei
Beanspruchung eines viskoelastischen Materials sinnvoll. Bludszuweit berücksichtigt diesen
Einfluß durch Addition konstanter Spannungsanteile. So werden neben den zyklischen
Belastungen die Schädigungsanteile tj/Tj auf Grund konstanter Spannungen mit in den
Gesamtwert DSL der mechanischen Schädigung entlang einer einzelnen Bahnlinie einbezogen:
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Gl. 4.8
Tj: Zeitpunkt an dem unter Wirkung der jeweiligen konstanten Spannung τV,cst Versagen
(Hämolyse) eintritt
Jede Klassifizierung, die der klassischen Betriebsfestigkeitsanalyse entstammt, hat allerdings
den Nachteil, daß die Information über die zeitliche Aufeinanderfolge der
Belastungsschwankungen verloren geht. Insbesondere da die Erythrozytenmembran
möglicherweise nichtlinear-viskoelastisches Verhalten zeigt, stellt dies eine potentiell
unzulässige Vereinfachung dar. Die Berechnung der integralen Schädigung wird von
Bludszuweit durch Summation der einzelnen Schädigungen durch die untersuchten
Bahnlinien vorgenommen. Dabei bleibt unberücksichtigt, daß die einzelnen Bahnlinien im
inhomogenen Strömungsfeld unterschiedliche Massenströme repräsentieren, die jeweiligen
Anteile für eine Gesamtschädigungsaussage somit massengewichtet berücksichtigt werden
müssen. Außerdem muß der Nachweis erbracht werden, daß alle relevanten
schädigungsinduzierenden Bahnlinien erfaßt werden.
4.2.2 Implementation in Programme der numerischen Strömungsimulation
Der Implementation mechanischer Hämolyse in ein Programm der numerischen
Strömungssimulation können die beiden in der Fluidmechanik benutzten Betrachtungsweisen
zur Beschreibung von Flüssigkeitsbewegungen zu Grunde liegen. Bei der Euler’schen
Darstellung wird ein ortsfestes Koordinatensystem angenommen und die physikalischen
Größen des Strömungszustandes für die einzelnen Raumpunkte zu einer gegebenen Zeit
betrachtet. Bei der Lagrange’schen Darstellung hingegen werden die Teilchen entlang von
Bahnlinien über einen mitbewegten Beobachter betrachtet. Diese substantielle
Betrachtungsweise fragt somit nach dem Bewegungsablauf jedes einzelnen Teilchens, so daß
Akkumulationseffekte entlang des Weges bzw. der Zeit leicht zu integrieren sind.
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Die von Bludszuweit mittels numerischer Simulation berechneten Spannungs-Zeit-Verläufe
entsprechen einer Lagrange’schen Betrachtungsweise.
Auf Basis der Euler’schen Betrachtungsweise implementiert dagegen Eilers das freigesetzte
Plasmahämoglobin als zusätzliche Stoffgröße in einer Erhaltungsgleichung /Eilers, 1997/. An
jedem diskreten Raumpunkt des Strömungsgebietes bestimmt er den Wert eines
entsprechenden Quellterms, abhängig von Belastungshöhe und Belastungszeit. Damit erfaßt
er neben dem konvektiven und diffusiven Transport auch die akkumulativen Effekte.
Zur Formulierung der lokal produzierten Schädigung entwickelt Eilers einen Ansatz für die
lokale Schädigungsrate, den Schädigungsanstieg über den Wert der Schädigung des vorigen
Zeitschritts Dn-1 der Simulation berücksichtigt. Als Interpolationsfunktion37 setzt er an:
n
b
n DcaD ⋅+τ⋅=& Gl. 4.9
Unter der Annahme konstanter Spannungen τ wird diese Differentialgleichung erster Ordnung
integriert zu:
)e(
c
a)t(D tcb 1−τ⋅= ⋅ für τ=konst. Gl. 4.10
Unter den Voraussetzungen eines Maximalwertes der Schädigung Dmax=100 und degressivem
Schädigungsverlauf werden die Modellkonstanten a, b und c basierend auf den
experimentellen Ergebnissen aus der Literatur, z.B. /Heuser und Opitz, 1980/ bestimmt. Eilers
verwendet nun, basierend auf einer Normierung mit der Schädigung Dnorm=1%, eine
eindimensionale Regressionsrechnung und gibt für die Schädigung als Funktion der Zeit
letztlich an:
)e()t(D )t,(, ⋅τ⋅−⋅−−⋅= 9841610131100 Für τ=konstant Gl. 4.11
Verschiedene Gruppen benutzen die von /Giersiepen, 1990/ aufgestellte Schädigungs-
korrelation38 zur Integration in numerische Schädigungsberechnungen. So bestimmt z.B.
/Pinotti, 1995/ die Hämolyse zwischen zwei rotierenden Scheiben, indem er für jeden Knoten
seines Strömungsfeldes die Korrelation ansetzt, so daß er konvektive und kumulative
Schädigungseffekte vernachlässigt. Desweiteren berücksichtigt er nicht, daß der von
Giersiepen aufgestellte Zusammenhang ausschließlich eine Korrelation experimenteller Daten
ohne Anspruch auf Modellcharakter darstellt und die Belastungssituation seiner
Versuchsanordnung nicht der der Original-Experimentalanordnung entspricht. Auf das
Mißverhältnis zwischen gemessenen Schädigungen und theoretisch nach Giersiepen
37 Vereinfachend wird anstelle von Dn-1 Dn gewählt.
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berechneten Schädigungen weist schon /Schima, 1993b/ hin, der die Korrelation nach
Giersiepen auf Schädigungen, induziert durch eine Drossel bzw. eine Rohrströmung in einem
Schlauchsystem, anwendet. So muß sowohl die absolute Höhe der Schädigungen, die von
Giersiepen, basierend auf den Daten von Wurzinger, beschrieben werden als auch die von
manchen Autoren durchgeführte Extrapolation auf Belastungsfälle, die nicht der originalen
experimentellen Anordnung entsprechen, als außerordentlich kritisch betrachtet werden
/Marseille, 2001/.
38 vgl. Gl. 4.3
47
5 KONSTRUKTION DER VERSUCHSANORDNUNG
5.1 Anforderungen an das Schergerät
Als Konsequenz aus dem heutigen Wissensstand zur Blutschädigung ist ein Bedarf an
Überprüfung und Ergänzung der vorhandenen Versuchsergebnisse abzuleiten. Die
Anforderungen an ein Schergerät lassen sich allgemein unter dem Aspekt „exakt definierte
und reproduzierbare Bedingungen im Scherbereich des Gerätes und Minimierung der
Blutschädigung außerhalb dieses Bereichs" zusammenfassen. Die komplexen realen
Belastungen sollen auf einfache, laminare Strömungen einer zeitlich eindeutig definierten
Belastung innerhalb des Gerätes reduziert werden. Die Variation der Parameter Belastungszeit
und Belastungshöhe muß unabhängig voneinander möglich sein. Desweiteren soll das Gerät
Untersuchungen des Einflusses der Vorschädigung, der wiederholten Schädigung und der
Schädigung bei variabler Belastung ermöglichen.
Der Belastungsbereich ergibt sich aus den typischen Belastungssituationen in Blutpumpen
oder mechanischen Herzklappen: Die mittlere Aufenthaltsdauer eines Blutkorpuskels in
Zentrifugalpumpen beträgt bei maximalen Volumenströmen von 10l/min mehrere hundert
Millisekunden39. Dabei können zum Beispiel die maximalen Schubspannungen in einer Aries
Medical Isoflow lokal im Auslaßbereich Werte in der Größenordnung von 1kPa erreichen
/Bludszuweit, 1994/. Bei mechanischen Herzklappen sind Belastungen aufgrund der
Vorwärtsströmung durch die geöffnete Klappe und aufgrund der Leckageströmung bei
geschlossener Klappe zu unterscheiden. Für die Vorwärtsströmung gilt für die mittlere
Belastungszeit
v
Dt Aortaoexp = , da die Ausdehnung des Scherfeldes in Strömungsrichtung
näherungsweise dem Durchmesser der Aorta entspricht /Giersiepen, 1990/. Damit ergeben
sich mittlere Belastungszeiten von 10 bis 20ms für Klappen des Aortendurchmessers 23mm
bzw. 27mm. Die Schubspannungen erreichen nach /Giersiepen, 1989/ Werte von maximal
80Pa (Meßort: 0,55Aortendurchmesser stromab der Herzklappe) an den Strahlrändern der
Vorwärtsströmung bzw. im Bereich der Wirbel in den Aortenbulben, allerdings bei deutlich
höheren Belastungszeiten von bis zu 150ms aufgrund der lokalen Strömungssituation.
/Yoganathan, 1986/ berichtet von maximalen Schubspannungen in der Größenordnung von
200Pa für Meßorte innerhalb eines Aortendurchmessers stromab der Herzklappe. Für die
Leckageströmung durch geschlossene mechanische Herzklappen mißt /Steegers, 1997/ Schub-
39 Die mittlere Zeit ergibt sich dabei als Quotient aus Pumpenfüllvolumens zu maximalem Volumenstrom.
5 KONSTRUKTION DER VERSUCHSANORDNUNG
48
spannungen von bis zu 200Pa, wobei er von leicht höheren Belastungszeiten im Vergleich zur
Vorwärtsströmung ausgeht, da die Geschwindigkeiten der Leckagestrahlen i.a. leicht
niedriger sind als die Geschwindigkeiten der Vorwärtsströmung. Die ermittelten
Schubspannungswerte sind turbulente Schubspannungen, wobei der Anteil der
Reynoldsspannungen am Gesamtwert der Belastung entscheidenden Anteil hat. Die reale
Belastungssituation unterscheidet sich demnach auch unter diesem Aspekt von der Belastung
im Schergerät. Da der Einfluß der Turbulenz auf die Schädigung aber bis heute nicht
abschließend geklärt ist, werden die Werte der turbulenten Spannungen bei der Auslegung des
Schergerätes zugrunde gelegt.
Zusammenfassend sind folgende grundsätzlichen Anforderungen an das Schergerät zu stellen:
• Definierte einfache Schubspannungsbelastung von Blut bis zu einer Höhe von
mindestens 500Pascal
• Mittlere Belastungszeit des Blutes einstellbar über 3 Größenordnungen von 10-3 bis 100
Sekunden
• Laminare Strömung ohne Sekundärströmungen oder Instabilitäten im gesamten
Belastungsbereich
• Belastungshöhe und Belastungszeit unabhängig voneinander einstellbar
• Kleines Probenvolumen zur effizienten Nutzung des zur Verfügung stehenden Blutes
5.2 Konstruktive Ausführung des Schergerätes
5.2.1 Systeme zur Erzeugung einfacher Strömungsbelastungen
Blutschädigung durch Strömung setzt implizit die Einkopplung von Energie in das Fluid
voraus. Das Fluid soll in Bewegung versetzt werden, wobei durch die Viskosität Kräfte
innerhalb des Fluids übertragen werden. Die Prinzipien zur Elementaroperation „Stoff mit
Bewegungsenergie verbinden“ sind exemplarisch bei /Koller, 1994/ aufgeführt. Aufgrund der
oben definierten strömungsmechanischen Anforderungen hinsichtlich der laminaren
Schichtenströmung mit gleicher Belastung für jedes Blutkorpuskel werden die
Lösungsmöglichkeiten stark eingeschränkt. Mögliche Anordnungen unter Ausnutzung von
Kavitationseffekten, oszillierenden Drähten oder Gasblasen in einem elektrischen Feld
erfüllen die Anforderungen nach einer einheitlichen Fluidbelastung nicht. Zur Erzeugung
einer laminaren Strömung mit einheitlicher Belastung kann allerdings das Prinzip der über
Reibung in das Fluid eingekoppelten Energie benutzt werden. Diskussionswürdige
Strömungen sind die ebene Couette-Strömung, die rotatorische Couette-Strömung und die
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Strömung zwischen Kegel-Platte-Anordnungen bei Rotation. In Bild 5.1 und Bild 5.2 werden
diese drei Ausführungsvarianten skizzenhaft vorgestellt. Freistrahlströmungen, die sich auch
das Prinzip der Energieeinkopplung durch Reibung zunutze machen, stellen aufgrund der
Bandbreite der Belastungen innerhalb des Strahls keine geeignete Untersuchungsmöglichkeit
dar.
Hu(y)
y
U
2 x Ri
2 x Ra
V
r
Bild 5.1: Geschwindigkeitsprofile für die ebene Couette-Strömung (links),
zylindrische Couette-Strömung (rechts)
Bei der stationären ebenen Couette-Strömung zwischen zwei Platten, von denen z.B. die
obere mit der Geschwindigkeit U bewegt wird, bildet sich unter Voraussetzung konstanter
Stoffwerte im stationären Zustand für verschwindende Druckgradienten in Strömungsrichtung
ein lineares Strömungsprofil im Fluid zwischen den Platten aus /Landau u. Lifschitz, 1990/,
/Truckenbrodt, 1996/. Die Belastung des Fluids durch Scherung ist damit über den
Plattenabstand H konstant ( H/U=γ& ). Analog zur ebenen Couette-Strömung bildet sich auch
zwischen zwei konzentrischen, gegeneinander rotierenden Zylindern, mit Ri und Ra als
Radien des inneren bzw. äußeren Zylinders, eine Strömung mit näherungsweise konstanten
Scherraten aus. Bezeichnet man die Umfangsgeschwindigkeit vϕ vereinfachend mit u, so
erhält man aus den Navier-Stokes'schen Gleichungen
r
BAr)r(uu +== Gl. 5.1
Die Konstanten ergeben sich aus den Randbedingungen der Rotation der Zylinder. Falls die
Spaltweite δ=Ra-Ri<<R ist, erhält man für die mittlere Scherrate analog zur Beziehung für den
ebenen Spalt:
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δ
Ω
=γ r& Gl. 5.2
Bei Kegel-Platte-Systemen mit rotierendem Kegel bildet sich unter den Voraussetzungen von
kleinen Öffnungswinkeln und schleichender Strömung ebenfalls eine eindimensionale lineare
Geschwindigkeitsverteilung in Umfangsrichtung u=f(ϑ) aus /Bird, 1965/. Dabei ist die
Scherrate konstant und läßt sich zu H/rh/u *⋅Ω==γ& bestimmen.
r*
R
u(h)
u(H)=r*
H
hr
Bild 5.2: Geschwindigkeitsprofil in Umfangsrichtung für die Kegel-Platte-
Anordnung. Der Kegel rotiert mit der Winkelgeschwindigkeit Ω, die
parallele Schichtenströmung bildet sich in Umfangsrichtung aus.
Die technische Realisierung einer idealen einfachen Schichtenströmung ist allerdings nur
eingeschränkt möglich. Die ebene Schichtenströmung, mit dem Vorteil einer niedrigen
Destabilisierungsanfälligkeit für unterkritische Störungen /Hegseth, 1992/ ist technisch nur
aufwendig realisierbar. /Hegseth, 1992/ benutzen z.B. ein System zweier gegeneinander
laufender flexibler Bänder. Problematisch ist bei dieser Art der Anordnung die genaue
Kalibrierung des Bandabstands bei hohen Bandgeschwindigkeiten und die Begrenzung des
Systems nach außen ohne Blutschädigung durch Temperatur- oder Scherbelastungen. Bei der
Kegel-Platte-Anordnung wird der Untersuchungsbereich durch das Auftreten von
Sekundärströmungen bei hohen Drehzahlen limitiert. /Heuser, 1977/ berichtet von radialen
Sekundärströmungen in der Größenordnung der Strömung in Umfangsrichtung und einer
signifikanten Abhängigkeit der Blutschädigungsrate vom Radius für eine Apparatur mit
Öffnungswinkel von 0,25° bei einem Radius von 150mm und Drehzahlen von n=200U/min
( 3108,4 ⋅=γ& s-1). Untersuchungen bei Scherraten, die um mindestens eine Größenordnung über
den genannten liegen, würden fertigungstechnisch nur sehr anspruchsvoll zu realisierende
Öffnungswinkel bedingen. Die Strömungsformen in zylindrischen Couette-Anordnungen
werden seit den ersten Überlegungen von Sir Isaac Newton (1687) intensiv u.a. von Arnulph
Mallock (1888, 1896), Maurice Couette (1888, 1890) und Geoffrey Taylor (1923) /Donelly,
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1992/ untersucht. Auch bei diesem System können in Abhängigkeit von der Drehzahl
Sekundärströmungsformen auftreten, so daß die Beziehungen aus Gl. 5.1 und Gl. 5.2 nicht
mehr anwendbar sind. Bei innen angetriebenen Zylindern treten diese Strömungen aufgrund
des destabilisierenden Effektes der Zentrifugalkräfte bei niedrigeren
Rotationsgeschwindigkeiten auf als bei Antrieb des äußeren Zylinders.
Konzept Stabilitäts-
verhalten
Sekundär-
strömung
Technische
Realisierung
Belastungszeit-
variation
gut, direkter
Umschlag zur
Turbulenz
Nein
/Hegseth, 1992/
Schwierig, da
offenes System
schwierig
schlecht,
Zentrifugalkräfte
wirken
destabilisierend,
Taylorwirbel
Ja
/Taylor, 1923/
/Fenstermacher,
1979/
/Andereck, 1986/
Einfach, da
Geschlossenes
System
einfach,
Beaufschlagung
mit Axialfluß
/Heuser und
Opitz, 1980/
gut,
Zentrifugalkräfte
wirken
stabilisierend
Nein
/Taylor, 1923/
/Andereck,
1986/,
einfach, da
geschlossenes
System,
allerdings
Fluidzuführung
schwierig
schwierig durch
Außengehäuse-
rotation
schlecht,
Zentrifugalkräfte
wirken
destabilisierend
Ja
/Hoppmann und
Baronet, 1964/,
/Highgate, 1966/
/Heuser, 1977/
Schwierig, da
sehr kleiner
Öffnungswinkel
nötig
schwierig
Tab. 5.1: Diskussion der Gerätekonzepte hinsichtlich Strömungseigenschaften und
technischen Realisationsmöglichkeit
Da das ebene Couette-System und das Kegel-Platte-System nach Tab. 5.1 mit vertretbarem
technischen Aufwand nicht realisierbar ist, wird ein zylindrisches Couette-System als
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Schädigungsgerät ausgewählt. Trotz der Vorteile eines außen angetriebenen Zylinders bzgl.
der Strömungsstabilität wird das System mit innen angetriebenem Zylinder realisiert, um
Fluidzuleitungen zur Erzeugung des Axialstroms zu ermöglichen. Die geforderte einfache
laminare Strömungssituation ohne Taylorwirbel ist im Rahmen der Fertigungsmöglichkeiten
durch die Wahl geeigneter Abmessungen durchaus zu gewährleisten.
5.2.2 Strömungsformen im zylindrischen Couette-System
/Taylor, 1923/ weist 1923 erste Instabilitäten der azimuthalen Couette-Strömung in Form von
abwechselnd gegeneinander rotierenden Wirbeln mit Achsen längs der Umfangsrichtung, die
als Taylorwirbel bekannt sind, analytisch und experimentell nach. Die Bedingung für die
Instabilität der Strömung (für das Einsetzen der Wirbel) bei rotierendem Innenzylinder wird
durch die Taylor-Kennzahl ausgedrückt:
i
U
i
i
R
Re
R
)R(Ta δ⋅=δ⋅
ν
δ⋅⋅Ω
=
22 Gl. 5.3
Unter idealen Bedingungen, d.h. unendlich langen Zylindern ohne äußere Störeinflüsse, findet
der Umschlag von laminarer Couette-Strömung zu laminarer Strömung mit Taylorwirbeln bei
einer kritischen Taylorzahl 1706=kritischTa statt. Spätere Untersuchungen beschäftigen sich
vornehmlich mit dem Auftreten weiterer Instabilitäten und dem Übergang zu turbulenter
Strömung bei Systemen mit zwei unabhängig von einander rotierenden Zylindern. In den
Untersuchungen werden die Betriebspunkte vom thermodynamischen Gleichgewichtszustand
aus nach einem genau definierten Protokoll angefahren, was in der Bifurkationstheorie auch
mit thermodynamischem Pfad bezeichnet wird. Die Ergebnisse verschiedener Gruppen
werden von /Andereck, 1986/ zu einem komplexen Übergangsdiagramm zusammengefaßt
(Bild 5.3). Die ein zylindrisches Couette-System beschreibenden Größen sind das
Radienverhältnis η=Rinnen/Raußen des inneren und äußeren Zylinders, das Höhe-Breite-
Verhältnis Γ=H/δ von Scherspalthöhe zu -spaltbreite, die Umfangs-Reynoldszahlen
außen,inneni,RRe iii =ν
δ⋅Ω⋅
= und die Art der Zylinderbegrenzungen. Die
Strömungsformen können also in Abhängigkeit von Störgrößen an den Zylinderenden oder
beeinflußt durch das Höhe-Breite-Verhältnis des Scherspalts quantitativ von Bild 5.3
abweichen, das generelle Auftreten der untersuchten Strömungsformen wird davon allerdings
nicht beeinflußt /Coles, 1965/.
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Bild 5.3: Strömungsformen zwischen zwei unabhängig voneinander rotierenden
Zylindern nach /Andereck, 1986/, Abszisse: Umfangs-Reynoldszahl des
äußeren Zylinders, negative Werte bezeichnen gegensätzliche Drehrichtung
der Zylinder, positive Werte gleichgerichtete Drehrichtung der Zylinder,
Ordinate: Umfangs-Reynoldszahl des inneren Zylinders
Für den Fall des nicht rotierenden Außenzylinders (Rea=0) werden bei steigender Drehzahl
des Innenzylinders folgende Strömungsformen durchlaufen: Couette-Strömung, laminare
Strömung mit Taylorwirbeln, laminare Strömung mit welligen Taylorwirbeln, laminare
Strömung mit modulierten Taylorwirbel, bevor die Strömung turbulent (mit Taylorwirbeln)
wird. Das Höhe-Breite-Verhältnis Γ variiert in den zugrunde gelegten Untersuchungen
zwischen 18 und 123 bei Radienverhältnissen von η=0,84 bis 0,909. Dabei wird die kritische
Taylorzahl des unendlich langen Zylinders nur für Γ in der Größenordnung 100 oder größer
erreicht. Für kleinere Werte von Γ werden Wirbel an den Zylinderenden beobachtet, die mit
steigender Zylinderdrehzahl bis zur Zylindermitte vordringen, wobei in diesem Moment die
Drehzahl des Zylinders der kritischen Taylorzahl für den unendlich langen Fall entspricht
/Fenstermacher, 1979/. Dagegen beobachtet /McMillan, 1987/ kritische Taylorzahlen von
1747 bis 1764 für drei unterschiedliche Newton’sche Fluide für weit kleinere Höhe-Breite-
Verhältnisse Γ≈24 (bei η≈0,91). Das Auftreten der Taylorwirbel ermittelt er über die
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Änderung des Anstiegs des Zylinderdrehmoments bei Einsetzen der Wirbel, also über die
Änderung der scheinbaren Viskosität, und im Falle von Lichtdurchlässigkeit des Fluids
zusätzlich mit Kalliroskop-Partikeln. Dabei berichtet er auch von einem Anstieg des
Drehmoments unterhalb der kritischen Taylorzahl aufgrund von trichterförmigen Wirbeln
unterhalb des Zylinders. Die Geometrie der Schergeräte und die Strömungssituation an den
Enden der Zylinder können demnach deutlichen Einfluß auf die Ausbildung der
Strömungsformen im Spalt haben.
Bild 5.4: Ausbildung von Schraubenwirbeln
bei Überlagerung einer
Taylorwirbel-Strömung durch eine
Axialströmung nach /Lieberherr,
1978/
Bild 5.5: Vergleich der kritischen Taylorzahl
als Funktion der axialen Reynolds-
zahl nach /Chung und Astill, 1977/
Bei Überlagerung der rotatorischen Strömung durch eine Axialströmung wirkt diese
stabilisierend, d.h. das Auftreten der Taylorwirbel wird zu größeren Taylorzahlen verschoben.
/Chung und Astill, 1977/ weisen diesen Zusammenhang analytisch nach und berichten für
axiale Strömungen mit Reynoldszahlen unter Reaxial=50 von sehr guten Übereinstimmungen
mit den Ergebnissen anderer Untersuchungen (Bild 5.5). Für axiale Reynoldszahlen von 50
steigt demnach die kritische Taylorzahl um den Faktor 1,8 gegenüber der ursprünglichen an.
Die Form der instabilen Strömung ändert sich unter dem Einfluß der Axialströmung von
toroidalen Taylorwirbeln hin zu spiral- oder schraubenförmigen Wirbeln /Chung und Astill,
1977/, /Lieberherr, 1978/. Das komplexe Strömungsbild, das aus der Überlagerung entsteht,
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wird in Bild 5.4 dargestellt. Die Couette-Strömung wird durch axiale
Geschwindigkeitskomponenten und Anteilen durch die Taylorwirbel überlagert.
Die Destabilisierung der Couette-Strömung in einem zylindrischen Schergerät hängt also
neben der Taylorzahl auch von weiteren Geometriegrößen, der Art der Zylinderenden und der
Höhe des Axialstroms ab.
5.2.3 Auslegung des Schergerätes
Geometrie
Die mittlere Schergeschwindigkeit &γ und die Belastungszeit tb hängen bei vorgegebener
Drehzahl und vorgegebenem axialen Volumenstrom von den geometrischen Abmessungen
des Schergerätes ab. Die Spaltbreite und der Radius des Schergerätes werden unter
Berücksichtigung der kritischen Taylorzahl ausgewählt. Mit Gl. 5.2 wird die Reynoldszahl in
Umfangsrichtung:
ν
δ⋅γ
=
ν
δ⋅⋅Ω
=
2
&i
U
RRe Gl. 5.4
mit R≈Ri≈Ra gilt dann für die Taylorzahl:
R
Ta
52 δ








ν
γ
=
& Gl. 5.5
Die Taylorzahl verhält sich also bei konstanter Scherrate proportional zur fünften Potenz der
Spaltbreite ( 5δ∝Ta ) und umgekehrt proportional zum mittleren Radius (
R
Ta 1∝ ). Die
Parameter &γ und ν sind vorgegeben. Die Bedingung für eine stabile laminare
Schichtenströmung ist unter idealen Bedingungen: Ta<Takrit=1706 /Schlichting, 1965/.
Wegen Ta ∝ δ5 hat die Spaltweite einen erheblich größeren Einfluß auf die Taylorzahl als der
Radius. Die Spaltweite muß über die gesamte Länge des Scherspaltes möglichst konstant sein.
Deshalb begrenzen die Fertigungstoleranzen (Form- und Lagetoleranzen) sowie die
Genauigkeit der Lagerung die Spaltweite nach unten. Für die Auslegung wurde deshalb im
Bereich der fertigungstechnischen Möglichkeiten eine minimale Spaltweite von δ=0.1mm
festgelegt. Für den Grenzfall Ta = Takrit ergibt sich nach Gl. 5.5 mit der kinematischen
Viskosität für Vollblut ν = 3,4⋅10-6 m2/s und einer maximalen mittleren Schergeschwindigkeit
&γ =2⋅105s-1 ein minimaler Durchmesser R=20,3 mm für den rotierenden Innenzylinder. Die
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maximale mittlere Schergeschwindigkeit wird dann bei einer Drehzahl nmax = 8200 min-1
erreicht. Die sehr genaue Einhaltung der Spaltbreite δ hat eine wesentliche Bedeutung für die
Genauigkeit und die Reproduzierbarkeit der Versuche.
Die axiale Länge des Scherspaltes H und der Volumenstrom V& bestimmen die Größe der
mittleren Belastungszeit tb:
V
HR
V
Vt ib
&&
⋅δ⋅⋅π⋅
==
2
Gl. 5.6
Die charakterisierende Kennzahl für die axiale Strömung ist die axiale Reynoldszahl:
i
axial
axial R
VvRe
⋅⋅π⋅ν
=
ν
δ⋅
=
2
&
Gl. 5.7
Die Länge des Scherspaltes H soll möglichst klein sein, um den Druckverlust ∆p durch den
Spalt klein zu halten, gleichzeitig muß H so groß gewählt werden, daß die Einlauflänge und
Randeffekte der axialen Strömung im Vergleich zur Höhe des Spaltes vernachlässigbar
werden. Diese gegenläufigen Bedingungen müssen durch geeignete Wahl von H erfüllt
werden.
Die Rotation des inneren Zylinders hat nach /Yamada, 1962/ für die untersuchten axialen
Volumenströme mit maximalen axialen Reynoldszahlen von 40Re 15, == mstaxial keinen Einfluß
auf den Strömungswiderstand im Ringspalt. Somit wird der Strömungswiderstand für den
Ringspalt ohne Rotation berechnet. Die Strömung bleibt für sehr glatte Dichtspalte bis zu
Reynoldszahlen von Rekrit=1000-2000 laminar /Müller, 1990/, und die Krümmung kann
aufgrund der kleinen Spaltweite im Vergleich zum Zylinderradius vernachlässigt werden.
Somit ist die Druckdifferenzberechnung für den Transport durch einen Rechteckspalt bei
laminarer Strömung nach Hagen-Poiseuille ansetzbar /Trutnovsky und Komotori, 1981/:
mittelD
HVp
⋅π⋅δ
⋅η⋅⋅
=∆
3
12 &
Gl. 5.8
Bei einer angenommenen Spalthöhe H=10mm wird der Druckverlust für maximalen
Blutvolumenstrom pro Spalt )ms
min
l
,
s
m
,Vmax 15szeit t(Belastung5101058 b
3
6
==⋅=
−
& :
mmHgbarp 43157,0max ==∆ . Diese Druckdifferenz muß von den Fluidfördersystemen
aufgebracht werden können. Die Einlauflänge LE für eine Kanalströmung mit Kanalbreite δ
beträgt nach /Schlichting, 1965/:
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Re,LE ⋅=
δ
040 Gl. 5.9
Für H=10mm beträgt die Einlauflänge LE bei maximaler axialer Reynoldszahl
H/,mm,LE 10061160 == und kann also gegenüber der Gesamtlänge vernachlässigt werden.
Mit der Scherspaltlänge H, der Spaltbreite δ und dem Radius R sind somit die
Scherspaltdimensionen bestimmt.
Dichtungsprinzip
Im Schergerät muß der blutführende Bereich gegen die Lagerung des rotierenden
Innenzylinders abgedichtet werden. Darüber hinaus verhindert eine Dichtung schädigenden
Luftkontakt des Blutes sowie das Eindringen von Verunreinigungen in das Probenvolumen.
An eine Dichtung für das Schergerät werden spezielle Anforderungen gestellt:
• vollständiger Abschluß gegen Umgebungsluft
• keine material- oder thermisch induzierte zusätzliche Schädigung bei direktem Kontakt
mit Blut
• keine Verunreinigung des Blutes durch Materialabrieb oder Schmiermittel
Nach dem Wirkprinzip wird zwischen berührenden und berührungsfreien Dichtungen
unterschieden.
Berührende Dichtungen für rotierende Bauteile sind z.B. in Form von Radialwellen-
dichtringen in vielen Ausführungen als universell einsetzbare Konstruktionselemente in
verschiedenen Werkstoffen erhältlich. /Heuser und Opitz, 1980/ verwendeten z.B. in ihrem
Couette-Schergerät einen schleifenden Graphitring. Berührende Dichtungen erfordern relativ
geringen konstruktiven Aufwand, haben aber in Bezug auf die spezifischen Anforderungen in
dieser Arbeit wesentliche Nachteile: An der Berührungsfläche zwischen Drehteil und
Gehäuse wird das Blut schwer quantifizierbar belastet. Die Dichtflächen verschleißen.
Dadurch können Undichtigkeiten und unerwünschter Abrieb entstehen. Durch Reibung
entsteht Wärme, die in das Blut eingetragen wird und örtlich das Blut durch hohe
Temperaturen schädigen kann. Nach Herstellerangaben /Freudenberg 1996/ entstehen z.B. an
der Dichtkante eines herkömmlichen Radialwellendichtrings bei guter Schmierung bei einem
Wellendurchmesser von 40 mm und einer Drehzahl n=3000 1/min Übertemperaturen von
15°C bis 85°C (in Abhängigkeit vom abzudichtenden Medium). Außerdem können sich an
der Dichtkante potentiell schädigende Blutrückstände ablagern. Desweiteren sind die
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Umfangsgeschwindigkeiten am Zylinder von bis zu 17m/s (für R=20mm, nmax=8200 1/min)
für Radialwellendichtringe in einem wässerigen Medium zu hoch, so daß bei einem
möglichen Einsatz der wirksame Durchmesser verkleinert werden müßte, wobei der
blutführende Raum von der idealen Form des Zylinderspalts abweichen würde. Folglich
würde keine Couette-Strömung mehr vorliegen. Dies steht im Widerspruch zur essentiellen
Forderung nach einer einfachen laminaren Belastung und bedeutet für den Einsatz einer
berührenden Dichtung ein Ausschlußkriterium.
Berührungsfreie Dichtungen werden in Strömungsdichtungen und flüssigkeitsgesperrte Stopf-
buchsen unterteilt /Trutnovsky und Komotori, 1981/. Dabei weisen erstere immer eine
gewisse Leckage des abzudichtenden Fluids in die Umgebung auf, die im Schergerät die
Bestimmung der Belastungszeit im Scherspalt erschweren würde, und werden aus diesem
Grund hier nicht weiter betrachtet. Eine Möglichkeit, die Leckage des abzudichtenden Fluids
völlig zu verhindern, bieten die flüssigkeitsgesperrten Stopfbuchsen, die zur Verhinderung
von Leckage einen Sperrdruck aufbauen. Der Druck kann auf unterschiedliche Weise
aufgebaut werden. Wird der benötigte Druck hydrodynamisch durch Fliehkraftwirkung
aufgebaut, so sind neben den Vorteilen dieser Abdichtungsart wie vollständige Abdichtung,
selbstregelnde Funktion, Eignung für hohe Drehzahlen oder Verschleißfreiheit allerdings auch
die Nachteile der relativ großen Verlustleistung, der geringen Dichtwirkung bei kleinen
Drehzahlen (Dichtwirkung 2n∝ ) und vor allem das Fehlen der Dichtwirkung bei Stillstand
der Welle zu nennen. Bei den hydrostatisch wirkenden Dichtungen wird der notwendige
Dichtdruck des Dichtfluids außerhalb der Dichtung erzeugt. Dabei entsteht ein Leckagestrom
von Dichtfluid in das abzudichtende Medium, der aber bei kleinen Spaltweiten und kleinen
Druckdifferenzen klein ist. Wichtig für die Ausführung berührungsfreier Dichtungen mit
externem Druckaufbau ist die genaue Fertigung und Zentrierung des Dichtspaltes, damit eine
gleichbleibende Dichtwirkung über den gesamten Umfang erreicht wird.
Eine hydrostatisch wirkende Fluiddichtung mit den Vorteilen auszuschließender Blutleckage
und möglicher Temperiermöglichkeit durch das Dichtfluid ist unter den
Anforderungsaspekten das optimale Dichtungsprinzip, solange das Dichtfluid
hämokompatibel ist. Das Dichtungskonzept wird deshalb wie folgt realisiert: Das Blut wird
durch ein Dichtfluid gegen die Umgebung abgedichtet; das Fluid wiederum wird nach außen
durch eine herkömmliche Polymerdichtung abgedichtet (Bild 5.6).
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Kugellager
Radialwellenndichtring
Eintritt, Dichtflüssigkeit
Dichtspalt
Scherspalt
Bild 5.6: Skizze des Dichtungskonzeptes; Dichtung des blutführenden Bereichs:
Berührungslose Dichtung mit Dichtfluid, Dichtung der Lagerung gegen das
Dichtfluid mit Polymer-Wellendichtring
Lagerung des Innenzylinders
Die axiale und radiale Laufgenauigkeit einer Welle, die in Wälzlagern geführt wird, hängt
einerseits von der Genauigkeit und der elastischen Verformung der Wälzlager bzw. ihrer
Einzelteile ab, andererseits aber auch von der Genauigkeit und der elastischen Verformung
der Umbauteile. Die Laufgenauigkeit der Umbauteile kann durch loses Passen der Lagerringe
auf den Sitzflächen, unrunde Sitzflächen, Winkelfehler, Anlageschultern oder durch elastische
Verformung des Gehäuses beeinträchtigt werden. Deshalb sollten sich Form und
Lagetoleranzen der Umbauteile an der Genauigkeitsklasse des Lagers orientieren (Kapitel
5.2.4).
Werkstoffe
Die Teile des Schergerätes, die in direktem Blutkontakt stehen, werden aus Werkstoffen
gefertigt, die sich neben ihren mechanischen Eigenschaften durch ausgezeichnete
Biokompatibilität bewährt haben.
Titan und Titanlegierungen zeichnen sich durch vitale Reaktionen mit dem Körpergewebe aus
und lassen sich zusammenfassend im Vergleich mit anderen Metallen als hoch biokompatibel
einordnen. In der Medizin haben Titan und Titanlegierungen aufgrund ihrer
Biokompatibilitäts- und ihrer günstigen mechanische Eigenschaften (Elastizität,
Dauerfestigkeit) ein breites Anwendungsfeld besonders als Implantatwerkstoffe gefunden.
Die Legierung TiAl6V4 findet darüber hinaus z.B. in Mikroblutpumpen Anwendung. Sie liegt
nach Zulegieren von Aluminium und Vanadium und nachfolgender Wärmebehandlung als
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Zweiphasenlegierung mit gleichmäßiger Verteilung der Mischkkristallphasen vor. Verglichen
mit reinem Titan (cp Ti) hat TiAl6V4 eine erhöhte Festigkeit und verbesserte
Ermüdungseigenschaften (Tab. 5.2). Titan bildet auf der Oberfläche eine stabile passivierende
TiO2-Schicht. Bei der Herstellung von Titan-Bauteilen muß allerdings darauf geachtet
werden, daß keine Verunreinigungen, z.B. Eisenspäne, in die Oberfläche eingebracht werden,
weil an diesen Fehlstellen sonst Lochfraßkorrosion einsetzen könnte. Titan ist sehr beständig
gegen galvanische Korrosion. Beim Kontakt mit z. B. rostfreiem Stahl tritt am Stahl eine
starke anodische Reaktion mit dessen Auflösung als dem unedleren Element (Opferanode)
auf.
Legierung
Zugfestigkeit Rm
[N/mm2]
Bruchdehnung A [%] Dauerfestigkeit [N/mm2]
cp Ti 240-750 16-30 k. A.
TiAl6V4 850-1120 10-15 440-690
Tab. 5.2: Mechanische Eigenschaften von technisch reinem Titan (cp = commercially
pure) und der Legierung TiAl6V4 (geschmiedet) nach /Wintermantel und
Ha, 1998/
Von den Polymeren kommen folgende bekannt biokompatiblen Polymere als
Schergerätwerkstoff in Betracht, die alle spanend bearbeitet werden können: Hart-PVC
(Polyvinylchlorid), UHMW-PE (Ultra High Molecular Weight Polyethylen), PC
(Polycarbonat) und PMMA (Polymethylmethacrylat). In Tab. 5.3 sind einige ausgewählte
Eigenschaften dieser Polymere aufgelistet.
Polymer
Dichte
[g/cm³]
Reißfestigkeit
[N/mm²]
Reiß-
dehnung [%]
Wasserauf-
nahme [%]
Trans-
parenz
Bemerkung
Hart-
PVC-
1,39 50-60 10-50 0,21) Mittel
Versprö-
dung
UHMW-
PE
0,94-0,99 41 450 0,012) ) Nein Abrasion
PC 1,2 63-69 60-100 0,31) Mittelhoch
PMMA 1,18 80 5,5 0,352) Hoch Spröde
Tab. 5.3: Ausgewählte Eigenschaften medizinisch eingesetzter Polymere nach
/Wintermantel und Ha, 1998/; 1) (24h in Wasser, 20°C), 2) (23°C, 50%LF)
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Zusätzlich zu den oben erwähnten Anforderungen ist die Transparenz des Werkstoffs von
großer Bedeutung, da aus dem ausgewählten Polymer ein Schergerätaußengehäuse gefertigt
werden soll, das eine optische Kontrolle der Funktion der Fluiddichtung ermöglichen soll.
Wegen ihrer mechanischen Eigenschaften eignen sich sowohl PC als auch PMMA als
Werkstoff für Teile des Schergerätes. Ausgewählt wird letztendlich PMMA als
Schergerätwerkstoff aufgrund seiner etwas besseren optischen Transparenz im Vergleich zu
PC.
5.2.4 Realisiertes Schergerät
Die in Kapitel 5.2.2 und 5.2.3 angesprochenen Auslegungskriterien bilden die konzeptionelle
Grundlage zur Realisierung des Schergerätes. Das Schergerät besteht aus einem direkt
angetriebenen Innenzylinder mit koaxial angeordnetem stehendem Außenzylinder mit
mittlerem Radius R=21mm. Zwischen den beiden Zylindern befindet sich ein Spalt mit einer
Breite δ von δ1=0,09mm in der Version I (Version II: δ2=0,15mm). In diesem Spalt bildet sich
bei Rotation des inneren Zylinders in Umfangsrichtung näherungsweise eine Couette-
Strömung aus. Durch Variation der Drehzahl des Zylinders ist die Schubspannungsbelastung
des im Spalt befindlichen Blutes direkt einstellbar. Unabhängig davon ist die Zeit, mit der das
Blut im Scherfeld verweilt, durch Aufprägung eines zusätzlichen axialen Blutvolumenstroms
variabel. Zur Minimierung materialinduzierter, thermisch induzierter sekundärer
Blutschädigungen und potentieller Schädigungen durch Endeffekte am Zylinder wird das Blut
innerhalb des Gerätes durch ein separat eingeleitetes Dichtfluid von den Polymer-
Wellendichtungen getrennt (Bild 5.9). Schädigender Luftkontakt wird durch die Bauweise als
geschlossenes System verhindert. Das Schergerät wird in zwei unterschiedlichen
Ausführungen hergestellt. Außengehäuse und Innenzylinder bestehen bei Version I aus
TiAl6V4. Aufgrund des im Vergleich zu anderen Metallegierungen günstigen
Werkstoffverhaltens in Bezug auf Korrosion und Reaktion mit Körperflüssigkeit läßt die
Titanlegierung die geringste Blutschädigung erwarten40. Gegenüber Polymeren wie PMMA
(Polymethylmethacrylat) zeichnet es sich durch bessere Maßhaltigkeit und Dauerfestigkeit
aus. Bei Version II wird das Außengehäuse aus PMMA gefertigt, um direkte optische
Kontrolle der Gerätefunktion zu ermöglichen. Alle anderen Schergerätteile werden für diese
Version nicht konstruktiv verändert.
40 vgl. Kapitel 3.3.5
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Bild 5.7: Zusammenbauzeichung des Schergerätes: 1.) Außengehäusedeckel, 2.)
Außengehäuse, 3.) Spindellager, 4.) Untergehäuse, 5.) Untergehäuseboden,
6.) Welle bzw. Innenzylinder, 7.) Wellendichtringe
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Bild 5.8: Schergerät Version II: PMMA-Außengehäuse; der untere Dichtfluideinlaß
ist auf dem Foto verdeckt
Das Kunststoffaußengehäuse erlaubt direkte optische Überprüfungen der
Strömungsverhältnisse, dabei ist als Nachteil die geringere Maßhaltigkeit, zum Teil aufgrund
von Flüssigkeitsdiffusion in das PMMA, zu nennen. Die Spaltweite des Gerätes mit PMMA-
Außengehäuse wird aus diesem Grund während der Versuchsreihen wiederholt vermessen.
Die charakteristischen Auslegungsparameter der beiden Schergeräteversionen sind Tab. 5.4
zu entnehmen.
Das Blut wird dem Gerät über zwei um 180° versetzt angeordnete, tangentiale Einlässe
(TiAl6V4-Rohre mit Innendurchmesser ∅=3mm) zugeführt. In einer umlaufenden Nut im
Außengehäuse (mittlerer Ringspalt) verteilt es sich über den gesamten Umfang. Der
Blutvolumenstrom teilt sich, fließt axial nach oben bzw. unten und wird im oberen und
unteren Scherspalt belastet. Nach der Scherung sammelt sich das Blut wiederum in einem
oberen und unteren Ringspalt. In diese Ringspalte fließt auch aus der jeweils axial
entgegengesetzten Seite das zugeführte Dichtfluid und vermischt sich dort mit dem Blut.
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Parameter Formel/Bezeichnung Version II (PMMA) Version I (TiAl6V4)
Zylinderinnenradius Ri 20,91mm 20,91mm
Zylinderaußenradius Ra 21,06mm 21,00mm
Scherspaltbreite δ 150µm 90µm
Scherspalthöhe H 10mm 10mm
Scherspaltvolumen V 0,18ml 0,12ml
Radienverhältnis η=Ri/Ra 0,993 0,996
Höhe/Breite-
Verhältnis
Γ=H/δ 67 111
Tab. 5.4: Charakteristische Auslegungsparameter des Schergerätes
Bild 5.9: Schematische Strömungsführung im Schergerät. Ein- und Auslässe sind
tangential in Rotationsrichtung angebracht.
Oberer Ringspalt
Oberer Dichtspalt
Oberer Scherspalt
Mittlerer Ringspalt
Unterer Scherspalt
Unterer Ringspalt
Unterer Dichtspalt
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Durch je zwei tangential angeordnete Auslässe wird das Blut-Dichtfluid-Gemisch aus dem
Gerät geleitet. Durch dieses Konstruktionsprinzip wird erreicht, daß der Kontakt von
Dichtfluid und Blut erst nach der Scherung erfolgt. Beeinflussung der Belastung durch
Verdünnung oder Änderung der Blutviskosität im Scherspalt sind somit ausgeschlossen. Die
Höhe der beiden Scherspalte beträgt jeweils H=10mm. Die Form der Ringspalte kann als
Toroidschnitt aufgefaßt werden. Die Ringspalte sind so dimensioniert (Höhe H=3.32mm,
Tiefe T=0.68mm), daß die Strömungsgeschwindigkeiten und die Scherraten im Vergleich
zum Scherspalt klein sind (ReScherspalt/ReRingspalt>8.5). Die Verweilzeiten sind aufgrund des
größeren Volumens des Ringspaltes im Vergleich zum Scherspalt um den Faktor 4 höher. Die
Ein- bzw. Auslässe leiten die Fluide zu den Ringspalten bzw. führen die Fluide von diesen
fort. Sie sind so dimensioniert, daß die Strömung nicht durch plötzliche
Querschnittsänderungen beim Übergang in die Ringspalte gestört wird.
Definition Kennzahl Umschlagsbereich
aktueller
Wert
Blutzulauf
ν
⋅
=
dvReaxial 2300 37
Ablauf (Blut und Dichtfluid) axialRe 2300 93
Blut im Scherspalt
axialRe
R
)R(Ta 2Umfang
δ
ν
δΩ
=
2300
170641
1,33
130
Dichtfluid im Dichtspalt
axialRe
UmfangTa
2300
170641
5,31
130
Ringspalt UmfangTa 42 170641 440
Tab. 5.5: Strömungskennzahlen für verschiedene Bereiche des Schergeräts;
Betriebspunkt: tB=400ms, τ=263Pa, Dichtfluidvolumenstrom=150ml/min.
Blut und Dichtfluid werden analog zu den Versuchen der Strömungs-
sichtbarmachung als Fluide gleicher Stoffeigenschaften betrachtet
(ρ=1060kg/m³, η=3,6mPas).
41 Die Umschlagstaylorzahl charakterisiert das Auftreten erster Instabilitäten, weit unterhalb von
Turbulenzerscheinungen, vgl. Kapitel 5.2.2.
42 Das Volumen des Ringspaltes wird zur Berechnung der Kennzahlen als Rechteck mit δ≈135µm
betrachtet.
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Außerdem wird durch die tangentiale Anordnung der Ein- bzw. Auslässe in Rotationsrichtung
der Zu- bzw. Abfluß der Fluide durch die Zylinderdrehung unterstützt. Detailliertere
Betrachtungen der Strömungsformen in den Ringspalten und Ein- bzw. Auslässen erfolgen in
Kapitel 6.4 mittels numerischer Simulation. In Tab. 5.5 sind exemplarisch für den
Betriebspunkt, der auch numerisch simuliert wird, die Strömungskennzahlen aufgetragen, die
das Umschlagverhalten von laminarer Strömung zu wirbelbehafteter bzw. turbulenter
Strömung charakterisieren. Nach diesen Werten ist im Schergerät in allen Bereichen mit
laminarer Strömung zurechnen. Die Sicherheit bis zum Erreichen eines kritischen
Umschlagswerts beträgt mindestens eine Größenordnung.
Das Dichtungskonzept der berührungsfreien Dichtung wird durch Verlängerung des
blutführenden Bereiches der Scherspalte oberhalb bzw. unterhalb der Blutzuführungen um 5
mm als Dichtspalt konstruktiv umgesetzt (Bild 5.6). Potentiell einsetzbare Dichtfluide werden
in Kapitel 5.4 diskutiert. Das Schergerät wird so konstruiert, daß zwei unterschiedliche
Strömungsvarianten für das Dichtfluid verwirklicht werden können. Die Strömung des Blutes
innerhalb des Gerätes bleibt davon unbeeinflußt.
Variante 1 geht von einer vollständigen Kapselung des Dichtfluids gegen die
Innenzylinderlagerung aus (Bild 5.10a). Damit das unter leichtem Überdruck stehende
Dichtfluid nicht in die Lagerstellen eindringt, werden diese durch einen Radialwellendichtring
abgedichtet. Das Dichtfluid wird an zwei Stellen des Außengehäuses direkt oberhalb und
unterhalb des Dichtspalts in das Schergerät geführt. Das Dichtfluid füllt das Volumen
zwischen Dichtspalt und Radialwellendichtring aus. In diesem Volumen von 5,8ml sollen
potentiell blutschädigende Temperaturspitzen abgebaut werden, bevor das Dichtfluid in den
Dichtspalt eintritt.
Bei Variante 2 (Bild 5.10b) wird der gesamte Bauraum des Schergerätes von 50ml mit
Dichtfluid ausgefüllt. Die Einleitung des Fluids erfolgt über den Außengehäusedeckel und das
Untergehäuse. Das Dichtfluid passiert die Lager, bevor es in den Dichtspalt fließt. Diese Art
der Strömungsführung ermöglicht den Verzicht auf den oberen Radialwellendichtring, da an
dieser Stelle kein Drehteil abgedichtet werden muß. Die Abdichtung kann somit über eine
statische O-Ring-Dichtung erfolgen. Auf den unteren Radialwellendichtring kann aufgrund
der nötigen Wellendurchführung zum Antrieb des Innenzylinders nicht verzichtet werden.
Allerdings wird dieser weiter vom Dichtspalt entfernt auf einem kleineren
Wellendurchmesser angeordnet, so daß sich im Vergleich zu Variante 1 bessere thermische
Eigenschaften ergeben. Diese Strömungsführung bietet sich also für temperaturkritische
Untersuchungen an, da die betriebsbedingte Wärmeentwicklung deutlich reduziert und
5 KONSTRUKTION DER VERSUCHSANORDNUNG
67
aufgrund des höheren Dichtfluidvolumens eine bessere Wärmeverteilung gewährleistet
werden kann.
 Realisierte Variante
Bild 5.10a, b: Konzepte zum Strömungsverlauf des Dichtfluids innerhalb des
Schergerätes;
............: Dichtfluid; ............: Blut; die Pfeile bezeichnen die
Strömungsrichtung; linke Seite: Variante mit Kapselung der Lager; rechte
Seite: Variante mit durchströmter Lagerung
An die Lager müssen dabei allerdings aufgrund der Mediendurchströmung spezielle
Anforderungen gestellt:
• Korrosionsbeständigkeit
• Gute Laufeigenschaften unter Mangelschmierung
• Abriebsfestigkeit, bzw. Hämokompatibilität von potentiellem Abrieb
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Lager, die diesen Anforderungen entsprechen, sind u.a. Spindellager in Edelstahlausführung
oder Wälzlager aus Keramik, die gegenüber konventionellen gedichteten Spindellagern aber
einen weit höheren Anschaffungspreis besitzen. Für die Auswahl der Lagerung hat die extrem
genaue Führung den größten Stellenwert. Deshalb wird eine angestellte Lagerung ausgewählt.
Die Lageranordnung beidseitig des Scherzylinders gewährleistet neben einer kleinen Bauhöhe
die Minimierung der Abweichungen der Scherspaltbreite δ. Als Lager werden Spindellager,
einreihige Schrägkugellager in hochgenauer Ausführung, die vornehmlich in
Werkzeugmaschinenspindeln und in Präzisionsgeräten eingesetzt werden, ausgewählt
(HSS71905.T.P4S.UL, FAG Aircraft and Super Precision Bearings GmbH, Schweinfurt).
Dabei tritt die axiale Lagerbelastung hauptsächlich durch das Eigengewicht des
Innenzylinders auf; die axialen Kräfte durch die Strömung heben sich aufgrund der
symmetrischen Strömungsführung gegenseitig auf. Eine potentielle Belastung in radialer
Richtung entsteht allein durch fertigungsbedingte Unwuchtkräfte. Aufgrund der
resultierenden Belastung wird eine O-Anordnung der Lager mit Anstellung gegen den
Innenring ausgewählt /Weller, 1997/.
5.3 Aufbau des Prüfstands
Der Prüfstand wird gemäß den Anforderungen, die auch für das Schergerät gelten,
minimaltraumatisierend ausgelegt. Die Hauptbestandteile des Prüfstands sind die
Antriebseinheit des Schergerätes und die Komponenten zur Förderung des Dichtfluids und
des Blutes. Das Schergerät wird so auf einer Aluminiumplatte montiert, daß die
Konnektierung mit den Blut- bzw. Dichtfluideinlässen seitlich einfach gewährleistet ist. Das
abzuführende Blut/Dichtfluidgemisch wird aus vier Auslässen über PMMA-Schläuche in
einen Auffangbehälter geleitet. In Bild 5.11 ist der Gesamtprüfstand schematisch dargestellt.
Bild 5.12 dokumentiert den Prüfstand im Foto.
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Bild 5.11: Schema des Gesamtprüfstands: 1.) Dichtfluidpumpe, 2.) Ultraschall-
Strömungsmessung, 3.) Drehzahlregelung, 4.) Gleichstrommotor, 5.)
Kolbenpumpe, 6.) Schrittmotor, 7.) Blutbeutel, 8.) Couette-Schergerät, 9.)
Probenentnahme
Bild 5.12: Fotografie des Gesamtprüfstands; Numerierung analog Bild 5.11
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Antriebseinheit
Das Wellenende des Innenzylinders wird über eine spielfreie Metallbalgkupplung (Fa.
Gerwah GmbH, Großwallstadt, Deutschland) direkt vom Antriebsmotor (PM1 85-40, Fa.
Groschopp & Co. GmbH, Viersen, Deutschland) angetrieben. Der Motor ist ein
permanenterregter Gleichstrommotor mit einer Leistung von 160Watt (Nennspannung 160V)
bei einer Nenndrehzahl von 5000U/min. Die Motordrehzahl wird von einem
Gleichstromtachogenerator (2225U4,3G9, Dr. Fritz Faulhaber GmbH&Co. KG, Schönaich,
Deutschland) erfaßt und als Regelgröße an eine 4-Quadranten-Regelung (SVK-200-4/8-S,
Groschopp & Co. GmbH, Viersen, Deutschland) übergeben. Die Stellgröße Motordrehzahl
kann manuell oder über einen Personalcomputer mittels Digital/Analog-Karte über das
Meßwerterfassungstool LabVIEW (National Instruments Germany GmbH, München,
Deutschland) vorgegeben werden (Bild 5.13).
Bild 5.13: Schergerät in Ausführung mit PMMA-Außengehäuse, Antriebseinheit
bestehend aus Gleichstrommotor und elektronischer Regelung,
Bildschirmansicht des Meßwerterfassungs- und Steuerungsprogramms
(Eingangsgrößen: Volumenströme, Motordrehzahl, Drücke;
Ausgangsgröße: Motorsolldrehzahl)
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Dichtfluidförderung (Bild 5.14)
Das Dichtfluid wird durch eine magnetgekoppelte Zahnradpumpe gefördert. Dieser
Pumpentyp verbindet die Vorteile von pulsations- und leckagefreier Förderung bei
drucksteifer Kennliniencharakteristik. Die Zahnradpumpe ( Serie 120, Micropump Inc,
Vancouver, WA, Kanada) wird durch einen permanenterregten Gleichstrommotor (PM1 72-
35, Fa. Groschopp & Co. GmbH, Viersen, Deutschland) angetrieben. Die Steuerung des
Volumenstroms erfolgt manuell mit Hilfe eines Ultraschalldurchflußmeßgerätes (Bypass
Flowmeter T110R, Ultraschallsonde H4X, Transonic Systems Inc., Ithaca, NY, USA) mit
einer Auflösung von 1ml/min.
Bild 5.14: Dichtfluidfördersystem
Blutförderung
Zur Vermeidung von Blutschädigung wird das Blut ohne direkten Pumpenkontakt über ein
Druckfluid in das Schergerät gefördert. Das Blut wird vor Versuchsbeginn in einen Blutbeutel
(JOSTRA Medizintechnik AG, Hirrlingen, Germany) gefüllt, der über PMMA-Schläuche
direkt mit dem Schergerät konnektiert wird. Der Beutel befindet sich in einem mit Druckfluid
gefüllten Behälter, in den von einer Dosierpumpe aus Druckfluid eingeleitet werden kann.
Wird ein Volumenstrom von Druckfluid aufgeprägt, so wird der entsprechende
Volumenstrom Blut in das Schergerät geleitet. Das Blut ist dabei vollständig vom Druckfluid
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getrennt. Die Dosierpumpeneinheit43 besteht aus einem Schrittmotor (RDM 110140 mit
Steuerschaltung D040, Pöttgens Elektromaschinen, Aachen, Deutschland), der über einen
Zahnriemen einen Förderkolben (∅=50mm) in einem PMMA-Zylinder ansteuert (Bild 5.15).
Durch Einsatz einer Getriebeuntersetzung kann die Vorschubgeschwindigkeit,
dementsprechend der Volumenstrom, über einen weiten Bereich (2ml/min bis 1l/min) variiert
werden. Über den Volumenstrom und die Spaltabmessungen ist die Belastungszeit der
Blutkorpuskel im Scherspalt festgelegt. Folgende Belastungszeiten für Blutkorpuskel im
Scherspalt ergeben sich durch die wählbaren Vorschubgeschwindigkeiten des Förderkolbens:
Volumenstrom
Dosierpumpe [l/min]
Mittlere Belastungszeit
im Spalt [ms]
Mittlere Geschwindigkeit
im Spalt [m/s]
δ=90µm δ=150µm δ=90µm δ=150µm
0,96 15 25 0,67 0,4
0,48 30 50 0,34 0,2
0,24 60 100 0,17 0,1
0,12 120 200 0,08 0,05
0,06 240 400 0,04 0,025
0,04 (m. G.) 372 620 0,027 0,016
0,02 (m. G.) 743 1241 0,013 0,008
0,01 (m. G.) 1487 2482 0,007 0,004
0,005 (m. G.) 2974 4964 0,003 0,002
0,0024 (m. G.) 6001 10016 0,002 0,001
Tab. 5.6: Mittlere Belastungszeit und Geschwindigkeit im Scherspalt als Funktion des
Volumenstroms der Dosierpumpe; (m. G.) bezeichnet die Parameter, die mit
Einsatz des Untersetzungsgetriebes erreicht werden
43 Die Dosierpumpeneinheit wurde freundlicherweise vom Aerodynamischen Institut der RWTH Aachen
zur Verfügung gestellt.
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Bild 5.15: Blutfördersystem; der Blutbeutel im Druckbehälter links kann über eine
Exzenterscheibe in periodische Kippbewegungen versetzt werden, um die
Blutdurchmischung zu erhöhen
5.4 Diskussion verschiedener Fluide als Flüssigkeitsdichtung
Das Dichtfluid soll den Kontakt von Blut mit der Polymer-Wellendichtung verhindern und
zusätzlich den Wärmeabtransport44 sicherstellen. Aufgrund des Blutkontaktes muß an das
Dichtfluid die Forderung nach Hämokompatibilität gestellt werden, das heißt, daß das
Dichtfluid im Blut keine Zerstörung von Blutzellen unter Freisetzung der Zellinhalte oder
Strukturveränderungen der Plasmaproteine auslösen darf /Klinkmann, 1987/. Da es sich bei
der Dichtung um eine Sperrflüssigkeitsdichtung handelt, ist ein Leckagestrom in das Blut
vorhanden45. Der minimal nötige Volumenstrom Dichtfluid, der zur Aufrechterhaltung der
Dichtfunktion nötig ist, hängt von den Betriebsparametern Drehzahl und Blutvolumenstrom
ab. Wird der Volumenstrom zu niedrig gewählt, so versagt die Dichtung und Blut gelangt
über die Auslaßringspalte in die Dichtspalte oder sogar bis in die Dichtfluidreservoire. Auch
wenn noch kein Kontakt zur Polymerdichtung bestehen muß, ist dieser Zustand
auszuschließen, da keine verläßliche Aussage mehr über die Verweildauer des Blutes unter
44 Detallierte Abschätzung des Wärmeverhaltens erfolgt in Kapitel 6.3
45 siehe Kapitel 5.2.3, Unterkapitel Dichtungsprinzip
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Scherbelastung getroffen werden kann. Im Rahmen der vorliegenden Versuche wurden zwei
Fluide als Dichtfluide eingesetzt, deren Eignung im Folgenden kurz diskutiert wird.
Isotonische Kochsalzlösung
Isotonische Kochsalzlösung besteht aus destilliertem Wasser mit Zusatz von 0,9Vol%
Natriumchlorid (NaCl). Zum Blutplasma verhält es sich isoton, d.h. es liegt ein Gleichgewicht
hinsichtlich des wirksamen osmotischen Druckes zwischen der Lösung und Blutplasma vor
/Pschyrembel, 1994/. Klinische Anwendungen sind zum Beispiel Volumenersatz bei akutem
Blutverlust /Müller-Eckhardt, 1996/ oder Waschlösung bei der Herstellung von
Erythrozytenkonzentrat. Dichte und Viskosität isotonischer Kochsalzlösung unterscheiden
sich nur unwesentlich von Wasser. Aufgrund dieser Eigenschaften, der einfachen
Handhabbarkeit und guten Verfügbarkeit werden die ersten Versuchsreihen der
Schädigungsversuche mit isotonischer Kochsalzlösung durchgeführt. Als Nachteil stellt sich
bei diesen Versuchen die Vermischung von NaCl mit Blut nach der Scherung heraus,
wodurch das Blut nach Versuchsende verdünnt vorliegt. Die Versuchsreihen mit isotonischer
Kochsalzlösung als Dichtfluid machen deutlich, daß die zusätzliche Verdünnung des Blutes
die meßtechnische Erfassung geringer Schädigung erschwert. Mit dem eingesetzten photo-
metrischen Bestimmungsverfahren46 kann der Anstieg der freien Hämoglobinkonzentration
im Blutplasma nicht immer zuverlässig bestimmt werden.
Perfluorkarbon
Perfluorkarbone sind zyklische oder linearkettige Kohlenstoffverbindungen, bei denen der
Wasserstoff vollkommen durch Fluor ersetzt ist. Dabei ist die starke Kohlenstoff-Fluor-
Bindung ursächlich für ihre außerordentliche chemische Stabilität und damit der Grund für
ihre metabolische Inertheit /Müller-Eckhardt, 1996/. Aufgrund ihrer ausgezeichneten
Gaslöslichkeit (Tab. 5.7) wird der Einsatz von Perfluorkarbonen als synthetisches Blut
(Übernahme des Sauerstofftransports), als Organperfusions- und Konservierungsmittel und
als flüssiges Atemmedium seit über 30 Jahren erforscht /Riess und Krafft, 1997/, /Mottaghy,
1985/. Perfluorkarbone sind prinzipiell als Dichtfluid geeignet und besitzen außerdem
gegenüber isotonischer Kochsalzlösung die Vorteile starker Hydrophobie und ausreichender
Dichteunterschiede zu Blut, so daß nach Versuchsende kein stabiles Blut-Fluorkarbon-
Gemisch entsteht, sondern eine Trennung der Phasen erfolgt. Folgende zwei Perfluorkarbone
erscheinen im Rahmen der Schädigungsversuche als Dichtfluid geeignet:
46 siehe auch Kapitel 7.3
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• Perfluortributylamin (C12F27N), Handelsname: FC43 47
• Perfluortetrahydrobutylfluran (C8F16O), Handelsname: FC77 47
In Tab. 5.7 sind einige physikalische Daten für FC43, FC77 und Wasser dargestellt.
Wasser FC43 FC77
Dichte [kg/m³] 998 1880 1770
Kinematische
Viskosität [10-6m²/s]
0,903 2,8 0,8
Spez. Wärme-
kapazität[J/kg·K]
4185 1046 1046
Oberflächenspannung
[Pa·m=0,01N/cm]
0,073 0,016 0,015
Siedepunkt [K] 373 447 375
Wärmeleitfähigkeit
[W/mK]
0,5996 0,066 0,066
Dampfdruck [Pa] 3169,1 173,3 4132,9
Tab. 5.7: Physikalische Eigenschaften von FC43 und FC77 im Vergleich zu Wasser
(Richtwerte für 25°C)
Für die Versuche wird aufgrund des niedrigeren Dampfdruckwerts FC43 als Dichtfluid
ausgewählt. Der Dichteunterschied zu Wasser gewährleistet die Trennung der Phasen nach
der Belastung des Blutes im Scherapparat. Perfluorkarbone ermöglichen also im Gegensatz zu
isotonischer Kochsalzlösung Versuche ohne Verdünnung des Blutes. Somit werden Fehler bei
der photometrischen Bestimmung der Schädigung minimiert, und zusätzlich besteht die
Möglichkeit, das Blut wiederholt durch das Schergerät zu führen, ohne Effekte durch die
Verdünnung berücksichtigen zu müssen. Prinzipieller Nachteil der Perfluorkarbone bei in
vivo Anwendungen ist die Bildung von unerwünschten Perfluorkarbon-Blut-Emulsionen, die
in Abhängigkeit von den Tropfengrößen stabilen Charakter haben können. Bei den hier
durchgeführten Untersuchungen läßt sich der nicht spontan entmischende Anteil des Zwei-
47 (3M Deutschland GmbH, Neuss, Deutschland)
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Phasen-Gemischs problemlos durch Zentrifugation separieren, ohne daß die Schädigung
davon mebar beeinflußt wird.48
48 Der quantitative Nachweis von Perfluorkarbonen im Blut ist nach Kraemer /1980/ gaschromatographisch
bis zu FC43-Konzentrationen im Bereich um 10-12g/cm3 möglich.
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6.1 Validierung der Funktion der Flüssigkeitsdichtung
6.1.1 Parameterstudie zum minimalen Dichtfluidvolumenstrom
Zur Untersuchung der Abhängigkeit der Funktionalität der Fluiddichtung von den Parametern
Drehzahl und Dichtfluidvolumenstrom werden Sichtbarmachungsversuche mit dem PMMA-
Außengehäuse durchgeführt. Als Ersatzfluid für Blut und Dichtfluid wird hierbei Wasser
benutzt. Der Volumenstrom wird entsprechend einer Belastungszeit von 25ms eingestellt und
die Scherraten über den gesamten Bereich variiert ( 15109070,50,35,30,25,20,0 −⋅=γ s,& ).
Nach Einstellung des Betriebspunktes wird der Dichtfluidvolumenstrom solange verringert,
bis ein Versagen der Fluiddichtung zu beobachten ist. In Bild 6.1 a, b wird exemplarisch das
Versagen der Fluiddichtung verdeutlicht. Im oberen Bild wird der minimal notwendige
Dichtfluidvolumenstrom unterschritten. Blut fließt über die Dichtspalte hinweg nach oben
und unten. Deutlich zu erkennen ist die Eintrübung im Bereich der Dichtfluidreservoire
(kreisförmige Markierungen), die durch Einfärbung des Blutersatzfluids mit Tinte
hervorgerufen wird. Die Quantifizierung des minimalen Dichtfluidvolumenstroms und damit
die minimale Verdünnung des Blutes für den gesamten Belastungsbereich erweist sich
allerdings als problematisch, da neben Drehzahl und Blutvolumenstrom auch die axiale Lage
des Innenzylinders im Außengehäuse einen nicht vernachlässigbaren Einfluß auf den
minimalen Volumenstrom ausübt. Axiale Lageabweichungen des Innenzylinders, ursächlich
durch Toleranzen und nicht reproduzierbares Anstellen der Lagerung, wirken sich auf die
Länge der Dichtspalte aus, wodurch der Volumenstrom durch den längeren Dichtspalt
verringert wird. In diesem Spalt geht die Dichtwirkung zuerst verloren, wenn nicht durch
Erhöhung des Gesamtstroms der Abfall kompensiert wird. Dieser Unsicherheitsfaktor ist
besonders bei Schädigungsversuchen mit Titanaußengehäuse kritisch, da in diesem Fall keine
direkte optische Kontrolle der Funktion der Flüssigkeitsdichtung möglich ist.
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a) ReDichtfluid=10
b) ReDichtfluid=60
Bild 6.1 a, b: Parameterstudie zum Versagen der Fluiddichtung; Betriebspunkt:
Belastungszeit 25ms (entsprechend einer axialen Reynoldszahl Reaxial=60),
Scherrate 20.000 s-1; die Kreise bezeichnen die Stellen, an denen das
Dichtungsversagen im oberen Bild aufgrund der Eintrübung deutlich wird.
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6.1.2 Detektion des Versagens der Fluiddichtung
Die Ungenauigkeit in der Vorhersage des Versagens der Fluiddichtung ( Kapitel 6.1.1) macht
ein Verfahren zur automatischen Detektion des Versagens, speziell für das Schergerät mit
Titanaußengehäuse, notwendig. Wie in Bild 6.1a deutlich wird, läßt sich der Übertritt von
Blut in die Dichtfluidreservoire durch Trübung an diesen Stellen optisch leicht erkennen.
Deshalb bietet es sich an, das Versagen der Dichtung dort über eine optische Sende- und
Empfangseinheit zu detektieren, um dann durch manuelle Erhöhung des
Dichtfluidvolumenstroms zu reagieren. Um mögliche Wellenlängenbereiche zu definieren,
bei denen Trübungsmessungen mit hoher Sensitivität erfolgen können, wird zuerst das
Spektralverhalten der eingesetzten Fluide charakterisiert. Dazu wird das Absorptionsverhalten
der Fluide für Wellenlängen im Bereich zwischen 400 und 800nm in einem
Spektralphotometer (Uvikon 930, Fa. Bio-Tek Kontron Instruments GmbH, Neufahrn,
Deutschland) untersucht. In Bild 6.2 sind die Absorptionsgrade für Blut der Spezies Mensch
und Schwein normiert aufgetragen. Dazu wird das Blut zur Erhöhung der Transmission vor
den Absorptionsbestimmungen mit isotonischer Kochsalzlösung verdünnt. Deutlich zu
erkennen sind drei charakteristische Absorptionspeaks bei 415nm, 540nm und 580nm. Das 2-
Phasen-Gemisch von Perfluorkarbon und Schweineblut weist dieselben Maxima auf,
Streuungserscheinungen durch Perfluorkarbontropfen beeinflussen die Spektralcharakteristik
also nicht. In Bild 6.2 wird die Darstellungsweise als normierte Absorption gewählt, da nicht
die Unterschiede in der Absorptionsintensität aufgrund unterschiedlicher Verdünnungen von
Interesse sind, sondern allein die Lage der Absorptionsmaxima. Messungen von reinem
destilliertem Wasser, isotonischer Kochsalzlösung oder Perfluorkarbon FC43 zeigen keine
spektrale Abhängigkeit der Absorption über den gesamten Wellenlängenbereich; die Intensität
der Absorption ist außerdem klein gegenüber der Absorption durch Blut. Deshalb werden
diese Fluide als Einflußfaktor hier nicht weiter berücksichtigt. Ursache für die
charakteristischen Verläufe ist das Absorptionsverhalten der Hämoglobinmoleküle in den
roten Blutkörperchen. Das gemessene Absorptionsverhalten stimmt sehr gut mit den Banden
überein, die für oxidiertes Hämoglobin (Oxyhämoglobin) bekannt sind. So wird nach /Hoppe,
1982/ die Absorptionsbande bei 415nm (Soret-Bande) durch das ausgedehnte π-
Elektronensystem des Porphyrin-Rings verursacht49. Weitere Maxima liegen nach /Bunn und
Forget, 1986/ bei 540nm und 576nm. Auf Basis der gewonnenen Absorptionswerte wird nun
eine Anordnung konzipiert, die diese Charakteristika ausnutzt.
49 Der Porphyrin-Ring bildet zusammen mit Eisen die Häm-Gruppe des Hämoglobins. Für die Messungen
benutzte Hoppe Rinderblut.
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Bild 6.2: Absorptionsverhalten von Blut verschiedener Spezies und
Blut/FC43-2-Phasengemisch als Funktion der Wellenlänge (sichtbarer
Bereich: 380nm-780nm); die Absorptionsgrade sind auf den jeweiligen
Maximalwert bezogen
Dabei sollen zwei Lichtquellen unterschiedlicher Wellenlänge als Sendeeinheit benutzt
werden, um durch Referenzierung spektralunabhängige Streueffekte und thermischen Drift zu
eliminieren. Als Sendeeinheit bieten sich Leuchtdioden (LED) aufgrund ihres relativ
schmalen Emissionsbandes, der geringen Baugröße und ihrer relativ hohen Leistungsdichte
an. Die ausgewählten superhellen Leuchtdioden mit ∅3mm (Marl International Ltd,
Ulverston, England) emittieren Licht der Wellenlängen 660nm (rot) bzw. 525nm (grün)
(Balken in Bild 6.2). Damit liegt die grüne LED im Wellenlängenbereich eines
Absorptionspeaks, während die rote LED im Bereich hoher Transmission liegt. Die
Leuchtdioden senden abwechselnd im Pulsbetrieb Licht aus, das von einem optischen Sensor
(Photodiode mit integriertem Operationsverstärker TSL250, Texas Instruments Deutschland
GmbH, Freising, Deutschland) empfangen und wieder in elektrische Spannungen
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umgewandelt wird. Die Positionierung der Leuchtdioden und des Sensors im Schergerät
erfolgt im Bereich der Dichtfluidreservoire in eingebrachten Bohrungen im Außengehäuse.
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Bild 6.3: Schematischer Aufbau des Trübungsdetektors: Zwei Leuchtdioden senden
im Pulsbetrieb durch das Fluid im Dichtfluidreservoir auf einen optischen
Sensor; Steuerung der LED und Aufnahme der Sensorspannung erfolgt
durch einen Microcontroller (AT90S2313, ATMEL GmbH (DUISBURG),
Duisburg, Deutschland), der zusätzlich die Trübungsanzeige ansteuert. DAC
bzw. ADC bezeichnen Digital/Analog-Konverter bzw. Analog/Digital-
Konverter
Die Differenz der Ausgangsspannungen am Sensor ist in erster Näherung eine lineare
Funktion des Blutvolumens im Dichtfluidreservoir. Die Höhe der Spannungsdifferenz ist
damit direkt ein Maß für die absolute Menge des Blutes im Dichtfluidreservoir oder den
momentanen Prozentwert einer zuvor definierten kritischen Menge. Der Spannungswert wird
optisch über eine LED-Laufleiste ausgegeben. In Bild 6.3 ist der Aufbau des Detektors
schematisch skizziert50.
6.2 Genauigkeit der Fluidfördersysteme
Die Genauigkeit der Blutförderung ist eine Voraussetzung für die erfolgreiche Durchführung
der Schädigungsversuche. Fehler bei der Bestimmung des Blutvolumenstroms wirken sich
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direkt auf die angenommene Blutbelastungszeit im Dichtspalt aus. Die Blutdosierpumpe
(Schrittmotor mit Förderkolben) wird deshalb auf ihre Fördergenauigkeit hin untersucht:
Dazu wird das Linearitätsverhalten des Gesamtsystems durch Ausliterversuche über den
gesamten Drehzahlbereich des Schrittmotors bestimmt. Die Ergebnisse in Bild 6.4 zeigen ein
sehr gutes Linearitätsverhalten des Systems über den gesamten Förderbereich. Der gesamte
Meßfehler wird durch den Linearitätsfehler im Sinne der Meßunsicherheit nach /Profos und
Pfeifer, 1994/ ausgedrückt. Er beträgt maximal 0,43%. Die Belastungszeit des Blutes im
Scherspalt läßt sich also mit der Dosierpumpeneinheit ausreichend genau einstellen.
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Bild 6.4: Förderverhalten des Gesamtsystems Dosierpumpe; Mittelwertbildung über
je drei Messungen; der Linearitätsfehler beträgt weniger als 0,43%.
An die Förderung des Dichtfluids müssen aus folgenden Gründen nicht die gleichen
Genauigkeitsanforderungen gestellt werden wie an die Blutförderung:
• Für Versuche mit isotonischer Kochsalzlösung ist die Minimierung des Volumenstroms
unter dem Aspekt der Verdünnung zwar von Bedeutung, allerdings wird der
Volumenstrom unter Einhaltung eines Sicherheitsfaktors eingestellt, um ein Versagen
der Fluiddichtung auf jeden Fall zu vermeiden.
• Für Versuche mit Perfluorkarbon als Dichtung ist eine Minimierung des
Volumenstroms bedeutungslos, da nach Versuchsende eine Phasentrennung stattfindet,
50 Für weiterführende technische Details zum Aufbau und Funktion der Detektionseinheit vgl. Kapitel 12.4.
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so daß der Dichtfluidvolumenstrom bewußt sehr hoch gewählt werden kann.
Dichtungsversagen aufgrund von Ungenauigkeiten bei der Fluidförderung ist also nicht
zu erwarten.
Die Fehler der Volumenstrommessung durch das Ultraschallmeßgerät wird angegeben als
Summe der Nullstabilität, des Sensitivitätsfehlers und einer absoluten Abweichung, die
besonders im unteren Volumenstrombereich anteilmäßig hoch ist /Transonic Systems Inc.,
1997/. Der zu erwartende Gesamtfehler beträgt für den Maximalwert des
Sondenarbeitsbereichs von 400ml/min 26ml/min (∼6,5%). Durch Kalibrierungsmessungen
vor Versuchsbeginn soll der Sensitivitätsfehler allerdings auf unter 2% reduziert werden
können. Dieser Wert wird tatsächlich durch eigene Kalibrierungsmessungen mit Wasser bei
Raumtemperatur erreicht. Die Gesamtabweichung beträgt dann bei einem Maximalstrom von
320ml/min 5,8ml/min oder 1,8%. Für die vorliegenden Untersuchungen läßt sich der
Volumenstrom des Dichtfluids damit ausreichend genau bestimmen.
6.3 Bestimmung des Anteils thermisch-induzierter Schädigung an der
Gesamtschädigung
Die Erwärmung des Blutes innerhalb des Schergerätes ist als zusätzliche Schädigungsursache
(vgl. Kapitel 3.3.4) neben der erwünschten strömungsbedingten vernachlässigbar klein zu
halten. Im Folgenden sollen zwei verschiedene Wärmequellen auf ihr Potential zur
Erwärmung des Fluids im Schergerät untersucht werden: Viskose Dissipation und Reibung
der Wälzlager und der Festkörperdichtungen (Dichtfluid/Umgebung).
Viskose Dissipation
Charakteristisch für Strömungen mit hohen Schergradienten, also allen Versuchsaufbauten
zur Untersuchung der Blutschädigung durch Schubspannungen in Bereichen bis zu mehreren
hundert Pascal, ist die Aufheizung des Fluids durch die Reibung der Flüssigkeitsschichten
aneinander. Diese viskose Dissipation kann als eine strömungseigene Wärmequelle aufgefaßt
werden, die die Fluidtemperatur im Gleichgewicht mit Leitungs- und Konvektionseffekten
maßgeblich bestimmt. Für das vorliegende Schergerät kann unter Vernachlässigung des
Einflusses der Spaltkrümmung (δ<<R) die Wärmequelle innerhalb des Spaltvolumens V für
eine ebene Couette-Strömung bestimmt werden. Die Wärmequelle Qv läßt sich wie folgt
beschreiben /Bird, 1965/:
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Der Gradient dv/dR ist die Änderung der Umfangsgeschwindigkeit über dem Spalt und kann
für das Couette-Schergerät bei drehendem Innenzylinder und stationärem Außengehäuse zu
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bestimmt werden. Damit wird die Wärmequelle
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Bei konstanter Geometrie ist die Wärmeentwicklung also quadratisch proportional zur
Drehzahl des Zylinders bei linearer Abhängigkeit von der Stoffgröße Viskosität. Die viskose
Wärmequelle wird i.a. bei der Betrachtung der Wärmebilanzen an Strömungen vernachlässigt
/Renz, 1990/, soll allerdings an dieser Stelle einer genaueren Betrachtung unterzogen werden,
da bei maximal erreichbaren Drehzahlen von bis zu 6000 U/min Leistung in Form von
Wärme in das Fluid eingekoppelt wird, die in der Größenordnung von 9 Watt liegt
(Spaltabmessungen: H=10mm, Ri=20,91mm, δ=0,09mm, Dichte und Viskosität von Blut).
/Leverett, 1972/ berichtet für seine Versuchsanordnung, ein modifiziertes Fann Viscometer
Model 38A (Fann Instrument Corp., Houston, Texas., USA) mit Spaltweiten von δ=0,1mm
und δ=0,38mm z.B. bei Scherraten von 1/s102 5⋅=γ& von Temperaturerhöhungen des Fluids
(Humanes Vollblut) von 10°C innerhalb von 2 Minuten und einer stationären maximalen
Erhöhung von 21°C. Dabei stellt sich ein Gleichgewichtszustand zwischen der viskosen
Wärmequelle und der Wärmeabfuhr durch das rotierende Außengehäuse an die Umgebung
ein. Der Wärmeübergangskoeffizient zwischen vertikal rotierendem Außenzylinder und der
Umgebungsluft ist in seiner Anordnung der den Wärmefluß dominierende Faktor.
Temperaturerhöhungen dieser Größenordnung sind nicht tolerabel. Allerdings kann bei dem
hier vorliegenden Schergerät von niedrigeren Temperaturerhöhungen ausgegangen werden, da
aufgrund des Axialflusses von Blut und Dichtfluid konvektive Wärmeübertragungsterme
zusätzlich zur Wärmeübertragung durch Leitung bilanziert werden können. Bei makros-
kopischer Betrachtungsweise des gesamten Scherspaltes läßt sich folgende Wärmebilanz
aufstellen:
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Um die maximale Fluiderwärmung nach "worst case"-Gesichtspunkten berechnen zu können,
werden die Leitungsterme im Folgenden vernachlässigt und allein der Wärmetransport durch
Konvektion, betrachtet. Gl. 6.4 läßt sich somit zu
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Gl. 6.5
vereinfachen. Die zu erwartende Erwärmung ist bei festliegender Geometrie von den
Strömungsgrößen Umfangsgeschwindigkeit und axialer Geschwindigkeit sowie den
Stoffgrößen Dichte, dynamischer Viskosität und spezifischer Wärmekapazität abhängig. Für
die Scherversuche ist das Temperaturverhalten der drei Fluide Blut, Fluorkarbon und
isotonischer Kochsalzlösung von Interesse. Bei vorgegebener Belastungshöhe, das heißt
Drehzahl des Zylinders, ist der Temperaturanstieg umgekehrt proportional zur axialen
Geschwindigkeit, d.h. linear proportional zur Belastungszeit der Probe.
∆T [K] isoton. Kochsalzlsg Blut Fluorkarbon
3000U/min, δ=0,15mm 0,04 0,14 0,4
3000U/min, δ=0,09mm 0,06 0,23 0,67
6000U/min, δ=0,15mm 0,15 0,56 1,62
6000U/min, δ=0,09mm 0,24 0,94 2,69
Tab. 6.1: Temperaturerhöhung [K] für verschiedene Fluide bei konstantem axialen
Volumenstrom min/mlVaxial 150=&
Die Werte für den Temperaturanstieg in den Fluiden bei konstant gehaltenem axialen
Volumenstrom ( min)/mlVaxial 150=& für die beiden Spaltweiten δ=0,15mm und δ=0,09mm
und Drehzahlen von n=3000U/min und n=6000U/min machen deutlich, daß die maximale
Temperaturerhöhung für Fluorkarbon bei maximaler Drehzahl n=6000U/min im Spalt von
δ=0,09mm mit ∆T=2,69K zu erwarten ist (Tab. 6.1). Die deutliche Temperaturerhöhung im
Vergleich zu isotonischer Kochsalzlösung bzw. Blut ist ursächlich auf die geringe spezifische
Wärmekapazität des Fluorkarbon (cP, Fluorkarbon=1047 J/kgK, cP, NaCl=4183 J/kgK)
zurückzuführen. Blutschädigung aufgrund viskoser Dissipation durch direkte Erwärmung des
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Blutes im Scherspalt oder nach Durchmischung von Blut und erwärmtem Fluorkarbon kann
somit ausgeschlossen werden.
Reibung durch Wälzlager und Polymerdichtung
Die theoretische Abschätzung der Erwärmungsanteile durch Reibung in den Lagern bzw. den
Dichtungen, die das Dichtfluid gegen die Umgebung abdichten, ist aufgrund fehlender Daten
sehr unsicher. Es ist zu erwarten, daß die Reibkräfte der Lager im Vergleich zu den
Reibkräften der Dichtungen als vernachlässigbar angesehen werden können. Die erzeugte
Reibung durch die Dichtungen wiederum ist neben den Variablen Wellendurchmesser und
Drehzahl von Betriebszuständen wie Schmierung durch das Medium, Einlaufzustand der
Dichtung und Druckniveau innerhalb des Mediums abhängig. Da aufgrund der zahlreichen
Einflußgrößen laut Dichtungshersteller /Freudenberg, 1996/ sogar für Standardanwendungen
keine Absolutwerte für praktische Einsatzfälle angegeben werden können, wird die
Erwärmung durch die Dichtungen experimentell bestimmt.
Bild 6.5: Temperaturmeßstellen am Couette-Schergerät zur Abschätzung des
thermischen Schädigungspotentials durch die Festkörperdichtung
Die Temperaturmessungen werden mit Wasser als Newton'schem Ersatzfluid durchgeführt.
Über die Stoffwerte kann anschließend eine Übertragung der Ergebnisse auf die Fluidpaarung
Blut und Fluorkarbon bzw. Isoton. Kochsalzlösung erfolgen. Die Eintrittstemperaturen der
Fluide werden konstant gehalten. Die Messung der Temperatur erfolgt im Dichtfluidreservoir
Polymerdichtung
Dichtfluidreservoir
Eintritt Dichtfluid
Austritt Dichtfluid/Blut
Temperatur-
meßstellen:
Zylinder
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und am Austritt des Blut/Dichtfluid-Gemischs. Die Temperatur im Dichtfluidreservoir ist ein
Maß für die Energieeinkopplung durch die Reibung der Festkörperdichtung am Zylinder.
Variation der Meßorte innerhalb des Dichtfluidreservoirs sollen Aufschluß über mögliche
Temperaturgradienten innerhalb des Dichtfluids geben. Die Temperatur wird mittels
Quecksilberthermometer und Kupfer-Konstantan-Thermoelementen (Omega Engineering,
Stanford, Conneticut, USA) in Verbindung mit einem Keithley Model 2000 Multimeter
(Keithley Instruments, Inc., Cleveland, Ohio, USA) bestimmt. Die Kalibrierung der Sonden
erfolgt direkt vor Versuchsbeginn bei 0°C und 100°C (Raumtemperatur und
Atmosphärendruck). Die Messungen werden über einen Zeitraum von 9 Minuten
durchgeführt. Die Drehzahl des Zylinders beträgt n=5000U/min, der Volumenstrom des
Blutes wird innerhalb des Bereichs von min/6020
,
mlV Blutaxial −≈& , entsprechend
Belastungszeiten von 200ms bis 620ms, variiert. Der Dichtfluidvolumenstrom ist konstant
min/150
,
mlV Dichtfluidaxial ≈& (Versuchsbedingungen vergleichbar den Blutschädigungsversuche
mit Fluorkarbon als Dichtfluid). Temperaturunterschiede zwischen verschiedenen Meßstellen
im Dichtfluidreservoir liegen in der Größenordnung von ±0,1K und sind damit um zwei
Größenordnungen unterhalb des kritischen Temperaturbereichs (vgl. 3.3.3). Die Ursache
dafür ist der hohe konvektive Wärmetransport aufgrund der lokalen
Umfangsgeschwindigkeiten von bis zu 6,5m/s. Somit wird im Dichtfluidreservoir für die
Untersuchungen von einer homogenen Temperatur ausgegangen. In Bild 6.6 ist der
Temperaturanstieg im Dichtfluidreservoir und am Auslaß des Schergerätes aufgetragen. Der
Temperaturanstieg beträgt innerhalb von 540 Sekunden maximal 3,5K und liegt damit um
eine Größenordnung unter der kritischen blutschädigenden Temperatur. Typischerweise wird
eine Versuchsreihe der Blutschädigungsversuche innerhalb von 5 Minuten durchgeführt, so
daß der zu erwartende Anstieg während der Experimente unter 3K liegt.
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Bild 6.6: Temperaturanstieg im Schergerät über 540s Versuchsdauer, Belastungszeit
des Blutes 620ms
Die Meßergebnisse zeigen außerdem den geringen Einfluß des Blutvolumenstroms auf die
Mischungstemperatur von Blut/Dichtfluid, da der Gesamtvolumenstrom maßgeblich durch
das Dichtfluid bestimmt wird. Bei einer Änderung des Blutvolumenstroms von 20 auf
60ml/min51 verringert sich der Temperaturanstieg von 3,2K (bei 20ml/min) auf 2,3K (bei
60ml/min).
Die Temperaturerhöhung im Dichtfluidreservoir, ursächlich zu erklären durch die
Reibungswärme der Festkörperdichtung am Zylinder (die viskose Dissipation im
Dichtfluidreservoir ist mit ≈8mW vernachlässigbar klein; Stoffwerte für Wasser,
Zylinderradius Ri=12,5mm, Spaltweite δ=8,5mm) und die Mischungstemperatur von Blut und
Dichtfluid am Schergerätauslaß gleicht sich bei steigender Versuchsdauer bis auf ≈0,2K an.
Dieser Zustand kann nur erreicht werden, wenn ein Gleichgewicht zwischen der erzeugten
Wärme im Scherspalt und der Wärmeabfuhr durch Leitung in den Zylinder bzw. das
Außengehäuse besteht.52
51 Dies entspricht bei konstantem Dichtfluidvolumenstrom einer Änderung des Gesamtvolumenstroms um
≈20%.
52 Bei der theoretischen Berechnung der Fluiderwärmung aufgrund der viskosen Dissipation werden die
Leitungsterme zur "worst case"-Abschätzung vernachlässigt.
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Legt man die gemessene maximale Fluiderwärmung von ≈3K zugrunde, ist es nun möglich,
die Reibungswärme durch die Dichtung überschlägig zu bilanzieren.
)TT(cVQ EinAuslaßDichtfluid,PDichtfluid,axialDichtfluidDichtung −⋅⋅⋅ρ= && Gl. 6.6
Für eine Temperaturerhöhung von ≈3K durch die Dichtung ergibt sich daraus mit den
Stoffwerten für Wasser eine Energieeinkopplung durch Reibungswärme von ≈31W.
Abschließend ist in Bild 6.7 der gemessene Temperaturanstieg am Auslaß des Schergerätes
für drei verschiedene Blutvolumenströme dargestellt. Die aufgetragene Temperatur
bezeichnet die Mischungstemperatur der beiden Fluidströme. Die Temperatur steigt bei
Verringerung des Blutvolumenstroms um einige Zehntel K an, der Gesamtwert von ≈2.7K
Temperaturerhöhung am Auslaß bestätigt obige Modellrechnungen, so daß zusammenfassend
festzustellen ist, daß thermisch induzierte Blutschädigung aufgrund der gewählten
Strömungsführung innerhalb de Arbeitsbereichs des Schergeräts weder durch viskose
Dissipation noch durch Reibungswärme der Festkörperdichtung zu erwarten ist. Die
Sicherheit gegen Überschreiten der kritischen Temperaturwerte ist mit einer Dekade
ausreichend hoch.
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Bild 6.7: Temperaturerhöhung am Auslaß des Schergerätes bei konstantem
Dichtfluidvolumenstrom und veränderlichem Blutvolumenstrom
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6.4 Abschätzung sekundärer strömungsinduzierter Schädigungen im
Schergerät
Wie bereits in Kapitel 5.2.2 ausgeführt, ist die Stabilität und das Umschlagsverhalten einer
Couette-Strömung von Strömungs- und Geometrieparametern abhängig, deren Einfluß a
priori nicht zweifelsfrei bestimmt werden kann. Damit sind Abweichungen von der idealen
Belastungsform mit Einfluß auf die Blutschädigung nicht ohne weitere Untersuchungen
auszuschließen. Weitere potentielle Schädigungsquellen sind die Ringspalte und Zu- bzw.
Abläufe des Schergerätes, an denen keine Couette-Strömung vorliegt. Die Auslegung erfolgt
zwar unter den Aspekten geringer Traumatisierung (Kapitel 5.2.4), eine Überprüfung der
genauen Strömungsverhältnisse an diesen Stellen steht allerdings noch aus. In den folgenden
beiden Unterkapiteln werden aus diesem Grund experimentelle und numerische Ansätze zur
Abschätzung dieser Nebeneffekte vorgestellt.
6.4.1 Strömungssichtbarmachung im Scherspalt
Die Überprüfung der Strömung im Scherspalt auf das Auftreten der ersten Instabilitätsform
Taylorwirbel hin wird mit Hilfe des Partikelspurverfahrens durchgeführt. Dabei wird das
gesamte Strömungsfeld ausgeleuchtet (im Gegensatz z.B. zum Lichtschnittverfahren).
Entsprechend erhält man integrale Informationen über die Strömung über die gesamte Breite
des Scherspaltes ohne direkte Tiefenzuordnung. Idealerweise bildet sich im Scherspalt mit der
Couette-Strömung in Umfangsrichtung bei gleichzeitiger Überlagerung eines Parabelprofils
durch die Axialströmung eine Strömung aus, die an jeder Stelle des Scherspaltes analytisch zu
bestimmen ist. Deshalb ist die Notwendigkeit der genauen Tiefenzuordnung der
aufgenommenen Partikelspuren nicht gegeben und das Partikelspurverfahren durchaus ein
adäquates Werkzeug. Größe und Form der Partikel müssen natürlich den Anforderungen nach
Folgevermögen in der Strömung und ausreichendem Reflexionsvermögen genügen, um bei
geeigneter Partikelkonzentration deutlich sichtbare Spuren bei der Aufnahme zu hinterlassen.
Die Untersuchungen werden mittels analoger Videotechnik am Schergerät mit PMMA-
Außengehäuse (Version I) durchgeführt. Dabei wird mit einer High-8mm-Videokamera
Canovision EX1 (Fa. Canon Deutschland GmbH, Krefeld, Deutschland) mit Makroobjektiv
(EX 2,8/50 mm Makro, Fa. Sigma GmbH, Rödermark, Deutschland) ein Bildausschnitt von
4,5mm Breite und 6mm Höhe des Scherspaltes aufgenommen. Die Belichtungszeit wird so
gewählt, daß die Spur der Partikel auf jedem Einzelbild so lang ist, daß Abweichungen
jeglicher Form von der idealerweise innerhalb des Aufnahmefensters linearen Spur erkennbar
sind. Dabei wird in Kauf genommen, daß die Spur über den gesamten Bildausschnitt reicht;
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da aber keine Geschwindigkeitszuordnung gefordert ist, ist dies nicht von Bedeutung. Zur
Visualisierung der Strömung wird ein Wasser-Glyzerin-Gemisch mit einer Dichte von
ρ=1060kg/m³ und einer dynamischen Viskosität von η=3,6mPas benutzt. Das Fluid wird mit
Sephacrylpartikeln eines Durchmesserbereichs von 10-20µm versetzt. Die Strömung wird
direkt optisch beurteilt und anschließend über eine handelsübliche Framegrabber-Karte
digitalisiert. Die Einzelbilder stehen anschließend in einer Auflösung von 768x576 Pixel bei
einer Farbtiefe von 24bit zur Verfügung. Geht man von walzenförmigen Taylorwirbel aus,
beträgt die Höhe des einzelnen Wirbels ca. 0,1mm. Somit liegt die erreichbare Auflösung der
digitalisierten Bilder bei näherungsweise 13 Pixel pro Wirbel, das heißt, daß Abweichungen
von der linearen Couette-Strömung aufgrund der Wirbel als Versatz in der Partikelspur
sichtbar sein müssen.
Bild 6.9
Bild 6.10
Bild 6.11
Bild 6.8: Partikelspurverfahren: Positionen der Meßorte im unteren Scherspalt
Der Dichtfluidvolumenstrom beträgt konstant 150ml/min, entsprechend einer Reynoldszahl
von Reaxial=5,6 im Dichtspalt. Die Volumenströme für Blut werden so eingestellt, daß sich
Belastungszeiten im oberen Bereich des Versuchsspektrums ergeben (tB=400ms bzw.
tB=620ms)53, und die Zylinderdrehzahl bis zur Maximalgrenze langsam erhöht.
53 Nach Kapitel 5.2.2 muß bei höheren Belastungszeiten mit früherem Einsetzen der Instabilitätsformen
ausgegangen werden als bei niedrigeren Belastungszeiten.
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a): Axiale Reynoldszahl für Blut Re=1,6; Zylinderdrehzahl n=600 1/min; Taylorzahl Ta=24
b): Axiale Reynoldszahl für Blut Re=1,5; Zylinderdrehzahl n=5600 1/min; Taylorzahl
Ta=2100
Bild 6.9 a, b: Partikelspuren kurz oberhalb des Ringspaltes im Bereich der
Auslaßbohrung; konstant gehaltene Parameter: Axiale Reynoldszahl für
Dichtfluid Re=5,6; Belichtungszeit 1/120s; linke Seite: digitalisierte
Videoaufnahme (invertiert); rechte Seite: Partikelspurskizze; Meßpositionen
analog Bild 6.8; Abstand zweier waagerechter Skalenteile:1mm
In Bild 6.9 werden Partikelspuren im Bereich des Übergangs aus dem Scherspalt in den
tangential am Ringspalt abgehenden Auslaß dargestellt. Am rechten Bildrand ist jeweils die
Skalierung erkennbar; dabei entspricht die Distanz zwischen zwei waagerechten Teilstrichen
je 1mm. Der erwartete Strömungsverlauf einer axial nach unten gerichteten Strömung mit
hoher Umfangskomponente kann für diesen Ausschnitt nicht bestätigt werden. Die
Partikelspuren verlaufen vom linken unteren zum rechten oberen Bildrand. Dies bedeutet eine
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nach oben gerichtete axiale Strömungskomponente. An der untersuchten Stelle treten somit
deutlich Abweichungen von der im Mittel über dem Umfang nach unten verlaufenden
Strömung auf. Die Steigung der Spuren ist für die Drehzahl n=5600 1/min größer als für die
niedrigere Drehzahl trotz konstantem mittleren axialen Blutvolumenstrom. Dies widerspricht
der theoretisch erwarteten Steigungsabnahme durch Erhöhung der Umfangskomponente und
deutet darauf hin, daß trotz tangentialer Anordnung der Auslässe der Übergang des Blut-
Dichtfluid-Gemischs aus dem Ringspalt in die Rohre nicht völlig störungsfrei erfolgt.
Mögliche Ursache kann eine Versperrung im Bereich der Bohrungen sein, der abhängig von
der Zylinderdrehzahl ist und eine Umlenkung der Strömung bewirkt. Genauere Informationen
über den Verlauf der Strömung und die zugrunde liegenden Mechanismen werden von der
numerischen Simulation der Strömung erwartet (Kapitel 6.4.2). Allerdings muß die
unerwünschte Axialkomponente a priori nicht bedeuten, daß die Blutkörperchen Belastungen
unterworfen werden, die signifikant von der idealen einfachen Belastung abweichen, da sich
der Betrag der Gesamtbelastung nicht unverhältnismäßig ändern muß.
Die Ergebnisse der Untersuchungen an allen übrigen Meßpositionen innerhalb des
Scherspaltes zeigen, daß die oben festgestellte Störung örtlich auf den Bereich der Ein- und
Auslässe begrenzt ist. So sind exemplarisch in Bild 6.10 Partikelspuren im Einlaßbereich des
Scherspaltes bei drei verschiedenen Drehzahlen aufgetragen, ohne daß Störungen der idealen
Strömungsverhältnisse festzustellen sind. Im Mittel ist der deutliche Steigungsrückgang von
a) nach c), natürlich durch Erhöhung der Umfangsgeschwindigkeit hervorgerufen,
festzuhalten. In Bild a) sind noch Spuren sichtbar, deren Länge kürzer als die maximale
Ausschnittsausdehnung sind. Die Parallelität der Spuren läßt auf Partikel schließen, die sich
auf einer Umfangsebene im Scherspalt befinden. Die ausgemessene Spurlänge bestätigt diese
Hypothese und zeigt, daß es sich dabei um Partikel in der Mitte des Scherspaltes handelt. Die
Umfangsgeschwindigkeitskomponente beträgt ca. 0,2m/s, also die Hälfte der
Umfangsgeschwindigkeit des Innenzylinders. Bei höherer Drehzahl sind die Spurenlängen
nicht mehr eindeutig quantifizierbar. Außerdem nimmt die Reflexionsintensität aufgrund der
höheren Geschwindigkeit ab, so daß der Kontrast zum Hintergrund oder Kratzern (z.B. mit I
markierte Stellen in Bild 6.9a) auf der Innenseite des Außengehäuses herabgesetzt wird.
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a): Axiale Reynoldszahl für Blut Re=1,2;
Zylinderdrehzahl n=200 1/min;
Taylorzahl Ta=3
b): Axiale Reynoldszahl für Blut Re=1,4;
Zylinderdrehzahl n=1800 1/min;
Taylorzahl Ta=217
c): Axiale Reynoldszahl für Blut Re=2,8;
Zylinderdrehzahl n=6000 1/min;
Taylorzahl Ta=2410
Bild 6.10 a, b, c: Partikelspuren bei steigender Drehzahl, konstant gehaltene Parameter:
Axiale Reynoldszahl für Dichtfluid Re=5,6; Abstand zweier waagerechter
Skalenteile:1mm
Der Winkel α, gebildet als Quotient aus Axial- und Umfangsgeschwindigkeit, geht für
größere Umfangsgeschwindigkeiten gegen Null (
tv
tv
arctan
Umfang
axial
∆⋅
∆⋅
=α ). Steigungs-
unterschiede zwischen den Partikelspuren von Bild b) und c) sind nicht mehr erkennbar. Im
oberen Bereich der Bilder sind Partikelspuren zu erkennen, die von einer waagerechten
Ausrichtung her unvermittelt eine Axialkomponente erfahren und nach unten hin abknicken
(mit II markierte Stellen in Bild 6.10a). An dieser Stelle findet der Übergang von Partikeln
aus dem Ringspalt in den Scherspalt statt. In a) sind diese Spuren besonders deutlich zu
erkennen.
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Hervorzuheben ist allerdings, daß in keiner der Aufnahmen aus Bild 6.10 ein Versatz in der
Partikelspur festgestellt werden kann, der auf das Vorhandensein von Taylorwirbeln
hindeutet. Die Aufnahmen der übrigen Meßorte bestätigen diese Ergebnisse. Versuche mit
stark erhöhtem Blutaxialfluß zeigen erwartungsgemäß keinen Versatz der Partikelspuren (Bild
6.11), so daß von taylorwirbelfreier Couette-Strömung für den gesamten Arbeitsbereich des
Schergerätes ausgegangen werden kann.
Bild 6.11: Partikelspuren für erhöhten Blutaxialstrom; Axiale Reynoldszahl für
Dichtfluid Re=5,6; Axiale Reynoldszahl für Blut Re=9,1; Taylorzahl
Ta=603; Abstand zweier waagerechter Skalenteile:1mm
6.4.2 Numerische Strömungssimulation
Die Simulation der Strömung im Schergerät soll Aufschlüsse über Details des
Strömungsfeldes ermöglichen, die durch konventionelle Verfahren der
Strömungssichtbarmachung nicht aufgelöst werden können. Besonderes Interesse gilt hierbei
der Strömung in den Ringspalten sowie den Zu- und Abläufen.
Eine dreidimensionale Strömung läßt sich vollständig durch insgesamt sechs Größen
beschreiben, die sich aus den drei Komponenten des Geschwindigkeitsvektors, dem Druck,
der Dichte und der Temperatur zusammensetzen. Unter den Voraussetzungen von Isothermie
und Inkompressibilität des Fluids verbleiben die vier ersten Zustandsgrößen, so daß sich die
Strömungszustände an jedem Punkt der Strömung durch ein System aus vier Gleichungen
bestimmen lassen. Für ein raumfestes Koordinatensystem können die Erhaltungsgleichungen
so bilanziert werden, daß die zeitliche Änderung der Erhaltungsgröße in einem
Kontrollvolumen im Gleichgewicht steht mit den zu- und abfließenden Strömen sowie den
Quell- bzw. Senkentermen des Volumenelements. Setzt man voraus, daß die Strömung im
Schergerät stationär und laminar ist und Blut in erster Näherung Newton'sche
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Fließeigenschaften aufweist54, vereinfacht sich das Gleichungssystem deutlich. Für die
Erhaltung der Masse ergibt sich folgende partielle Differentialgleichung:
0=∇ )v(r Gl. 6.7
Bei Erhaltung des Impulses wird nach dem zweitem Newton'schen Axiom vom
Gleichgewicht von äußeren Kräften an einem Volumenelement und der Änderung des
Impulses ausgegangen. Die Kräfte setzen sich aus den Volumenkräften, wie der Schwerkraft
und den Oberflächenkräften, die durch den Spannungstensor σ ausgedrückt werden,
zusammen ( )()( σ⋅∇−⋅ρ=∇⋅⋅ρ gvv rrr ). Der Tensor, bestehend aus den Normalspannungen auf
der Hauptdiagonalen und den sechs Schubspannungen τij, nimmt für den dreidimensionalen
Fall folgende Form an:

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, mit τij=τji Gl. 6.8
Unter Berücksichtigung des Stokes'schen Gesetzes zur Proportionalität von Spannungen und
Deformationen an einem Element lassen sich die inkompressiblen Navier-Stokes-
Gleichungen für ein dreidimensionales kartesisches Koordinatensystem folgendermaßen
schreiben /Krause, 1988/:
vpgv)v( rrrr 2∇η+∇−⋅ρ=∇⋅⋅ρ Gl. 6.9
Da das System der partiellen Differentialgleichungen i.a. nicht analytisch lösbar ist, werden
Verfahren zur numerischen Simulation von Strömungen eingesetzt. Dabei werden zur
näherungsweisen Lösung des Gleichungssystems Verfahren zur Diskretisierung des Lösungs-
gebietes und der Differentialgleichungen angewendet, wodurch die Zustandsgrößen nur an
diskreten Punkten im Raum55 definiert sind. Dadurch entsteht ein prinzipiell lösbares
diskretes Gleichungssystem für den Fall, daß zusätzlich noch Informationen über die
Strömung an den Berandungen vorgegeben werden. Allerdings erfordert die numerische
Strömungssimulation i.a. eine iterative Vorgehensweise. Die numerische Berechnung auf
Basis eines erstellten Netzes und des gewählten numerischen Verfahrens zur Lösung der
Gleichungen muß den gestellten Konvergenzkriterien genügen und unabhängig von der
54 Die Annahme von Newton'schem Fließverhalten im Schergerät ist nach Kapitel 2.2 für den
Scherratenbereich der Untersuchungen in erster Näherung zulässig.
55 das sog. numerische Netz
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Auflösung des numerischen Netzes sein. Erst wenn diese Bedingungen erfüllt sind, kann die
analytische und experimentelle Validierung der Ergebnisse erfolgen56 /Peyrét, 1983/.
Die Strömungssimulation des Schergerätes wird mit dem Programm TASCflow (AEA
Technology GmbH, Otterfing, Deutschland) durchgeführt. Das Programm arbeitet mit
strukturierten Gittern aus hexagonalen Elementen. Das Hauptnetz bildet die Dicht-, Scher-
und Ringspalte in einem kartesischem Netz ab; die Zu- und Abläufe werden in separaten
Blöcken als Butterfly-Netze ausgeführt und mit dem Hauptnetz verbunden (Bild 6.12). Die
Strömung wird laminar mittels eines Zentraldifferenzenverfahrens mit 5%-igen
Vorwärtsdifferenzenverfahren simuliert. Zur Verminderung des Rechenaufwands werden
unter Ausnutzung von Symmetrie nur ein Halbschnitt des Schergerätes modelliert. Eine
Randbedingung der Simulation ist somit die Periodizität, d.h. gleicher Strömungszustand der
gegenüberliegenden Knoten an den periodischen Rändern (die axiale Geschwin-
digkeitskomponenete ist klein gegenüber der radialen –komponente). Am Außengehäuse und
am Zylinder gilt die Haftbedingung nach Stokes. Die Umfangsgeschwindigkeit am Zylinder
ergibt sich also aus der Drehzahl und dem Radius des Zylinders. An den Strömungseinlässen,
also am Beginn des Zulaufs und der Dichtspalte wird eine über den Querschnitt gleichmäßige
Geschwindigkeitsverteilung (Blockprofil) in Hauptströmungsrichtung vorgegeben. An den
Auslässen wird das Druckniveau definiert. Im folgenden werden Ergebnisse der Simulation
vorgestellt, die bei einer mittleren Belastungszeit tB=400ms und einer Belastung τ=263Pa
durchgeführt wurden. Blut und Dichtfluid werden analog zu den Versuchen der Strömungs-
sichtbarmachung als Fluide gleicher Stoffeigenschaften betrachtet (ρ=1060kg/m³,
η=3,6mPas), der Dichtfluidvolumenstrom wird auf 150ml/min eingestellt. Die Simulation
wird als laminare Rechnung durchgeführt, da die Reynoldszahlen in den Zu- bzw. Abläufen
und die Taylorzahlen in den Spalten um Größenordnungen kleiner als die theoretischen
Umschlagskennzahlen sind (Tab. 5.5). Weitere Parameter der Rechnungen sind in Kapitel
12.1 aufgeführt. Die laminare Scherspaltströmung im Schergerät läßt sich leicht analytisch
bestimmen und wird deshalb zur Validierung der Simulationsergebnisse herangezogen. Es
handelt sich im ausgebildetem Zustand um eine Axialströmung mit parabolischem Profil und
einer superponierten Umfangsgeschwindigkeit. Die Umfangsgeschwindigkeit kann für das
Radienverhältnis des Schergerätes η=0,996 mit einem maximalen relativen Fehler von ca.
0,2% als lineare Funktion des Radius betrachtet werden. Das Verhältnis von maximaler
56 Im Entwicklungsprozeß werden anschließend auf Basis der gewonnen Erkenntnisse
Geometrieänderungen vorgenommen.
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Axialgeschwindigkeit zu mittlerer Axialgeschwindigkeit beträgt für eine Spaltströmung 1,5
/Trutnovsky und Komotori, 1981/.57
Bild 6.12 Numerisches Netz, vergrößertes Detail: Vernetzung der Ein- und Auslässe
Bestimmt man die Axialkomponenten der simulierten Scherspaltströmung an den 16
Stützstellen des Spaltes, so weicht das Geschwindigkeitsverhältnis der resultierenden
Regressionsparabel mit 1,497 nur geringfügig vom theoretisch zu erwartenden Wert ab. Die
simulierte Umfangsgeschwindigkeit entspricht vergleichbar gut der analytisch bestimmten
linearen Geschwindigkeitsabnahme im Spalt58 (Bild 6.13).
57 Der Krümmungseinfluß auf die Geschwindigkeitsverteilung kann aufgrund der Abmessung des Spaltes
vernachlässigt werden.
58 vgl. Kapitel 12.3
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Bild 6.13: Simulierte Geschwindigkeitskomponenten der Scherspaltströmung
Um die komplexen Belastungssituationen, die ein Erythrozyt z.B. in den Ringspalten erfährt,
mit der einfachen reinen Schubbeanspruchung des Scherspaltes vergleichen zu können, wird
in Anlehnung an den Ansatz von Mises aus der Festkörpermechanik eine Vergleichsspannung
definiert59, die für den Fall einer reinen Schubbeanspruchung genau dem Wert der realen
Belastung entspricht. Demzufolge muß die Vergleichsspannung im Scherspalt bei der
Simulation σv=τ=263Pa entsprechen (Bild 6.14 b) und Bild 6.15). Die Simulation erlaubt
desweiteren eine detailliertere Betrachtung der Strömung im Scherspalt im Bereich der Ein-
und Auslässe. Die Ergebnisse des Partikelspurverfahrens zeigen in diesen Bereichen
Abweichungen von den theoretisch erwarteten Strömungsverhältnissen60.
Diese Abweichungen werden von den Simulationsergebnissen bestätigt. Bild 6.14 zeigt die
Bahnlinie eines masselosen Teilchens durch das Schergerät61, wobei Teilchen-Teilchen-
Interaktionen unberücksichtigt bleiben. Bei dieser Betrachtung werden außerdem
Trägheitseffekte durch die Dichteunterschiede von Teilchen und Suspensionsfluid
vernachlässigt. Die Dichte eines Erythrozyten ist mit ca. 1,1 kg/dl allerdings nicht wesentlich
höher als die Plasmadichte. Das Teilchen strömt durch den Einlauf in den Ringspalt, die
Verweilzeit des Teilchens im Ringspalt ist höher als die Verweilzeit im eigentlichen
Scherspalt. Es muß daher im weiteren nachgewiesen werden, daß die Belastung während
dieser Zeit keinen signifikanten Einfluß auf die Schädigung im Scherspalt hat.
59 vgl. Kapitel 12.1
60 vgl. Bild 6.9
61 Aufgrund der Ausnutzung der Periodizität bei der Simulation ist die dargestellte Bahnliniendichte doppelt
so hoch wie in der Realität. D.h., daß die rückseitigen Bahnlinien in die Darstellungsebene gespiegelt
werden.
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b) Belastungsverlauf entlang einer
Bahnlinie
a) Bahnlinie eines masselosen Partikels
durch das Schergerät
c) Häufigkeitsverteilung der Belastungen
an den Gitterpunkten des Scherspaltes
Bild 6.14: Verlauf und Verteilung der Belastung eines Teilchens im Scherspalt
Sobald das Teilchen den Ringspalt verläßt, verläuft seine Bahn spiralförmig abwärts gerichtet.
Anhand des konstanten Abstands zwischen den Bahnlinien läßt sich eine konstante
Axialgeschwindigkeit nachweisen. Da sich die Axialgeschwindigkeit parabolisch über den
Spalt ändert, bedeutet dies, daß keine Radialmigration im Scherspalt stattfindet. Die
Verweilzeit im Scherspalt beträgt nach Bild 6.14b) ca. 280ms, entsprechend einer mittigen
Spaltposition bei minimaler Verweilzeit im Spalt von tB=400/1,5 ms=267ms. Deutlich
erkennbar ist die Änderung der Axialgeschwindigkeit im Bereich der unteren Auslaßöffnung.
Das Teilchen ändert in diesem Bereich kurzzeitig seine axiale Strömungsrichtung, wird
allerdings aufgrund der hohen Umfangskomponente der Couette-Strömung aus diesem
Störungsbereich transportiert und geht dann in den Ringspaltbereich über, bevor es das Gerät
verläßt. Diese Störung der Axialströmung wirkt sich lokal auch auf den Betrag der
Vergleichsspannung in diesem Gebiet aus (Bild 6.15). Im Vergleich zur gesamten
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Scherspaltfläche ist die Ausdehnung des Störungsgebietes allerdings sehr gering. Außerdem
nimmt die Ausdehnung dieser Störung von der Spaltaußenseite zur Spaltinnenseite hin ab.
Bild 6.15: Verteilung der Vergleichsspannung im Schergerät auf einer mittigen
Spaltebene (R=const.=Ri+δ/2)
Betrachtet man die Häufigkeitsverteilung der Vergleichsspannungswerte an allen Knoten des
Scherspaltes, so zeigt sich, daß an über 94% der Knoten die Abweichung vom idealen Wert
kleiner als 10% ist und an 80% sogar der Idealwert erreicht wird (Bild 6.14 c)). Somit kann
in erster Näherung die Vergleichsspannungsverteilung im Scherspalt als homogen betrachtet
werden. Bild 6.14 b) zeigt sehr gut die konstante hohe Belastung eines Erythrozyten im
Scherspalt und den deutlichen Rückgang der Belastung bei Eintritt in den Ringspalt. Die
gezeigte Bahnlinie ist exemplarisch für das Belastungskollektiv, das das gesamte
Probenvolumen Blut auf den verschiedenen Bahnlinien im Schergerät erfährt.
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Einlaß Auslaß
Auslaß-Ringspalt (Blut-Dichtfluid-Gemisch) Einlaß-Ringspalt (Blut)
Bild 6.16: Häufigkeitsverteilung der Vergleichsspannungsverteilung, unterteilt in die
potentiell sekundären Schädigungsregionen
Die Betrachtung der Belastungen an allen Knoten des Rechennetzes, unterteilt in die
verschiedenen Regionen (Bild 6.14 c) und Bild 6.16), bestätigt die Ergebnisse der
spaltmittigen Bahnlinie. Die Vergleichsspannungswerte sind für die Regionen Einlaß, Auslaß
und die Ringspalte mit einer gegen 100% tendierenden Häufigkeit um mehr als eine
Größenordnung niedriger als die Werte im Scherspalt. Somit läßt sich eindeutig eine
strömungsinduzierte Schädigung in den genannten Regionen ausschließen und der Scherspalt
des Gerätes als einzig relevante Schädigungsquelle definieren.
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7.1 Auswahl der Blutart
Grundsätzlich kann zur Untersuchung von Blutschädigung Blut verschiedener Spezies benutzt
werden. Blut bzw. die Blutbestandteile unterscheiden sich allerdings zwischen den Spezies
hinsichtlich ihrer Funktionen und Eigenschaften62. Vorteil der Benutzung von Humanblut ist
die direkte Übertragbarkeit der Ergebnisse. Viele Arbeitsgruppen verwenden allerdings
aufgrund des Infektionsrisikos, der eingeschränkten Verfügbarkeit und relativ hohen Kosten
von Humanblut tierisches Blut für in vitro Versuche. Zur Beurteilung von in vitro Versuchen
stellt sich somit die Frage nach der Übertragbarkeit der Ergebnisse auf Humanblut. Die
Auswahl der hier benutzten Blutart erfolgt unter Berücksichtigung dieser Aspekte und der
Notwendigkeit des Vergleichs mit den Ergebnissen anderer Arbeitsgruppen. Potentielle
Spendertiere bei guter Verfügbarkeit und adäquaten Blutvolumina, mindestens von der
Größenordnung des Volumens einer Humanspende63, sind Rinder und Schweine. Nach
/Rasche, 1995/ gleicht Schweineblut in seinen Eigenschaften mehr dem menschlichen Blut,
als es für Rinderblut der Fall ist. Bezüglich der Hämolyse reagieren die Erythrozyten der
Schweine sogar stärker auf Belastungen, z.B. durch Blutpumpen, als Humanerythrozyten
/Rasche, 1995/; /Mottaghy, 1999/. Auch /Altman und Dittmer, 1971/ berichten von erhöhter
Fragilität von Schweineerythrozyten im Vergleich mit Humanerythrozyten. Die
Fragilitätsunterschiede werden dabei über den Beginn und das Auftreten totaler Hämolyse in
unterschiedlich konzentrierten Kochsalzlösungen bestimmt. /Jikuya, 1998/ untersucht die
Hämolyseanfälligkeit von Rindererythrozyten im Vergleich zu Humanerythrozyten unter
mechanischer Beanspruchung in einem Kegel-Kegel-System. Er berichtet von einer
signifikant niedrigeren Zerstörungsrate bei Rindererythrozyten von 50% der Rate von
Humanerythrozyten. Somit scheint Schweineblut aufgrund der erhöhten Fragilität seiner
Erythrozyten im Vergleich zu Rinderblut ein geeigneteres Medium, da die
Versuchsergebnisse als "worst case"-Abschätzung bzw. kritische, nicht zu überschreitende
Grenzwerte direkt auf Humanblut übertragen werden könnten. Zusätzlich sind direkte
Vergleiche mit den Schädigungsergebnissen mit Schweineblut der Arbeitsgruppe um /Heuser
und Opitz, 1980/ ohne Einschränkung möglich.
62 vgl. Kapitel 2.4
63 Das Blutvolumen einer Humanspende beträgt im Normalfall ca. 450ml; durch Antikoagulation ergibt sich
ein Probenvolumen von ca. 500ml. Tierspenden sind bis zu Volumina von mehreren Litern Blut pro Tier
möglich.
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Aufgrund dieser Überlegungen wird in den hier vorgestellten Untersuchungen Schweineblut
verwendet.
7.2 Bluthandhabungsprotokoll
Blutentnahme und -transport
Das Blut für die Schädigungsversuche wird betäubten Schweinen unter tierärztlicher Aufsicht
in einem Schlachthof durch Kehlenschnitt aus den Halsarterien entnommen. Für die Versuche
wird nur das sogenannte Mittelstrahlblut verwendet, um Verunreinigungen des Blutes durch
Gewebsreste zu minimieren. Das Blut wird in einem Behälter aufgefangen, der vor der
Abnahme mit dem entsprechenden Antikoagulanz versetzt wurde. Pro Schwein erhält man 2-
3 Liter Blut64. Nach der Entnahme wird das Blut sofort durch einen Filter in sterile 3,5l-PVC-
Beutel (Wechselbeutel Ureofix 500, B. Braun Melsungen AG, Melsungen, Deutschland)
gefüllt und die verbleibende Luft entfernt. Der Bluttransport erfolgt in wärmeisolierten
Behältern. Aus diesem Wechselbeutel wird zur Durchführung der Versuche unter
Vermeidung von Luftkontakt jeweils der Blutbeutel des Druckbehälters befüllt (siehe auch
Kapitel 5.3). Der Zeitraum zwischen Blutentnahme und Versuchsbeginn beträgt maximal drei
Stunden.
Antikoagulanz
Als Antikoagulanzien bieten sich für die Schädigungsversuche Heparin und Natriumcitrat,
beide klinisch und in vitro etabliert, an:
Heparin bindet sich an Antithrombin III, erhöht dessen Affinität gegenüber den
Gerinnungsfaktoren und steigert dadurch die gerinnungshemmende Wirkung des
Antithrombin III. Es ist sowohl klinisch weit verbreitet und wird aber auch häufig bei in vitro
Versuchen eingesetzt /Rasche, 1995/, besitzt allerdings potentielle Nachteile: Die
Gerinnungshemmung ist in vitro zeitlich nicht konstant, sondern nimmt durch Bindung an
unbedeutende Proteine /Forth, 1987/ konstant ab. Außerdem ist die rasch einsetzende
hämolysierende Wirkung /Mueller-Eckhardt, 1996/ für Versuche zur gezielten
strömungsinduzierten Hämolyse ein unerwünschter Nebeneffekt, der näher untersucht werden
muß. Um den möglichen hämolysierenden Einfluß von Heparin-Antikoagulanz zu
quantifizieren, wird gezielt eine Versuchsserie mit Heparin durchgeführt. Dazu wird dem Blut
64 Wird ein größeres Volumen benötigt, so ist eine Mischung des Blutes verschiedener Schweine möglich,
ohne daß Blutgruppeninkompatibilitäten auftreten.
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Heparin-Natrium (B. Braun Melsungen AG, Melsungen, Deutschland) in einer Konzentration
von 5IE/ml Blut zugesetzt.
Die gerinnungshemmende Wirkung des Natriumcitrats beruht auf seiner hohen
Bindungsfähigkeit mit ionisiertem Kalzium (Chelate) /Mueller-Eckhardt, 1996/. Natriumcitrat
entzieht dadurch der Gerinnung an vielen Stellen der Gerinnungskaskade das benötigte
Calcium (Z. B. bei den Faktoren XIIa, XIa, IXa und Xa). In geringen Konzentrationen hat
Citrat keinen negativen Einfluß auf die Vitalität der Erythrozyten, in Verbindung mit der
heutzutage äußerst häufig eingesetzten Stabilisatorlösung CPDA-165 wird die Lebensfähigkeit
der Erythrozyten durch Förderung der ATP (Adenosintriphosphat)- und 2,3-DPG (2,3-
Diphosphoglycerat)-Synthese durch die Zugabe der Purinbase Adenin sogar noch erhöht.
Aufgrund dieser positiven Eigenschaften auf die Erythrozyten wird für die Versuchsreihen als
Standardantikoagulanz CPDA-1-Lösung (Gerätezentrale für Bluttransfusion des ÖRK GmbH,
Eugendorf, Österreich) eingesetzt, das mit Blut im Volumenverhältnis von 1:8 vermischt
wird.
Versuchstemperatur
Die Temperatur des Blutes und der Versuchsanordnung wird während der
Versuchsdurchführung konstant gehalten. In der vorgestellten Versuchsanordnung können, je
nach Fragestellung, Versuche unter Hypothermie oder aber physiologischer
Körpertemperaturen durch eine geschlossene Wärmekette von der Blutentnahme bis hin zur
Versuchsdurchführung im temperierten Versuchsaufbau (vgl. Kapitel 5.3) realisiert werden.
Für die vorliegenden Versuche wird eine einheitliche Versuchstemperatur nach folgenden
Überlegungen ausgewählt:
Die direkte quantitative Übertragbarkeit der Ergebnisse auf Humanblutversuche ist aufgrund
der Speziesunterschiede unabhängig von der Versuchstemperatur66 nicht gegeben.
Die Einsatztemperatur von technischen Systemen im Blutkreislauf ist unterschiedlich und
weicht teilweise deutlich von der physiologischen Körpertemperatur ab. Z. B. wird die
induzierte Hypothermie zur Protektion des Patienten vor allem in der Herz- und
Gefäßchirurgie im Rahmen der extrakorporalen Zirkulation eingesetzt. Dabei wird die
Körpertemperatur gezielt gesenkt, um den Stoffwechsel des Körpers zu verlangsamen und die
Ischämietoleranz des Gewebes zu erhöhen. Die Temperatur kann dabei im Extremfall gezielt
auf Werte bis 4°C abgesenkt werden (ausgeprägte Hypothermie bei gleichzeitigem
65 Zusammensetzung: Acidum citricum, wasserfrei: 3,27g; Natriumcitrat, 2H2O2: 26,3g; Glukose,
wasserfrei: 31,9g; Natriumdihydrogenphosphat, 2H2O2: 2,51g; Adenin: 0,275g; Aqua bidest. ad: 1000ml;
die Natriumcitratkonzentration im Blut beträgt somit 2,92g/l.
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Kreislaufstillstand) /Böttger, 1999/. Für alle mittelfristig bis langfristig eingesetzten
Unterstützungssysteme oder gar implantierte Systeme ist die Arbeitstemperatur natürlich die
physiologische Körpertemperatur. Für hämatologische Tests von Blutpumpen sehen aber auch
/Mueller, 1993/ bei Raumtemperatur (25°C) den Vorteil des niedrigeren metabolischen
Sauerstoffverbrauchs und die Durchführung der Versuche bei dieser Temperatur als
unkritisch für den Fall, daß allein die Hämolyse der Untersuchungsgegenstand ist.
Vergleiche mit den Ergebnissen anderer Arbeitsgruppen unter Raumtemperaturbedingungen
bei gleicher Blutspezies, z.B. /Leverett, 1972/, /Heuser und Opitz, 1980/ sind quantitativ
möglich, falls Raumtemperatur eingehalten wird. Das Fragilitätsverhalten der roten
Blutkörperchen in Abhängigkeit von der Temperatur ist bis heute nicht vollständig geklärt
(vgl. Kapitel 2.2.3). Als Konsequenz für die hier vorgestellten Untersuchungen ist somit
festzuhalten, daß die Schädigungsuntersuchungen aufgrund der großen Temperaturbandbreite
der unterschiedlichen Anwendungen nicht zwingenderweise bei physiologischer
Körpertemperatur durchgeführt werden müssen. Solange die Abhängigkeit der Blutviskosität
von der Temperatur bei der Bestimmung der Belastungshöhe berücksichtigt wird, ist der
Vergleich bei gleicher Spezies möglich. Aus diesen Gründen werden die
Schädigungsversuche bei Raumtemperatur durchgeführt.
7.3 Methode der Schädigungsmessung
Als Parameter für die Schädigung des Blutes durch Hämolyse wird die PHb-Messung heran-
gezogen. Nach der Association for the Advancement of Medical Instrumentation (AAMI) ist
die Hämolysemessung als Testverfahren zur Beurteilung der Interaktion von Medizingeräten
mit Blut ein besonders signifikanter Screening-Test /AAMI, 1994/. Von großer Bedeutung
sind außerdem die vielfältigen Vergleichsmöglichkeiten mit den Hämolyseergebnissen
anderer Autoren. Eine von /Rasche, 1995/ durchgeführte Recherche der Parameter zur
Erfassung von Blutschädigung bei 28 Veröffentlichungen aus einem Zeitraum von 30 Jahren
bestätigt dies, da bei durchgehend allen Veröffentlichungen Hämolyse als Maß für die
Blutschädigung über den Anstieg des Hämoglobins im Plasma erfaßt wurde. Zur Messung der
Schädigung wird ein photometrisches Verfahren benutzt: Meßgrößen sind das freie
Hämoglobin im Plasma (PHb) und das Gesamthämoglobin (Hb). Zusätzlich wird der
Volumenanteil der roten Blutkörperchen (Hämatokrit, Hkt) im Blut bestimmt. Details zur
experimentellen Bestimmung der Größen finden sich im Anhang. Das Hämoglobin wird
mittels der Cyanhämiglobinmethode gemessen, bei der Hämoglobin und seine Derivate durch
66 Die physiologische Körpertemperatur von Schweinen beträgt 39°C.
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Reaktion mit einer Reagenzlösung (Diagnostica Merck 9405, Merck KgaA, Darmstadt,
Deutschland) in Cyanhämiglobin (auch: Cyanmethämoglobin) überführt werden67. Mit dieser
Methode werden folgende Hämoglobinderivate erfaßt : Oxyhämoglobin,
Carbomonoxyhämoglobin, Hämiglobin, Sulfhämoglobin und Hämialbumin. Da bei der
Freisetzung von Hämoglobin ins Plasma neben den freien Derivaten auch Hämialbumin
(auch: Methämalbumin), aus der Zersetzung des Haptoglobin-Hämoglobinkomplexes,
entstehen kann, werden nur korrekte Ergebnisse erhalten, wenn neben den freien
Hämoglobinderivaten auch das Hämialbumin erfaßt wird. Dies wird durch die
Cyanhämiglobinmethode gewährleistet, die außerdem einen weit verbreiteten deutschen
sowie internationalen Standard /DIN 58931, 1995/, /International Council for Standardization
in Haematology (ICSH) standard, 1995/ darstellt.
GlobinundAlbuminHämiAlbuminPlasmaundHämiglobin
HämiglobinPHb Oxydation
−→−
 → Gl. 7.1
Die Cyanhämiglobinmethode ist sehr effektiv, sofern gegen eine adäquate Leerprobe
gemessen wird, da erhöhte Lipid- oder Bilirubinwerte das Meßergebnis beeinflussen können.
Mit der Methode sind Hb-Konzentrationen ab 1mg/100ml68 Plasma meßbar, der gesamte
Meßfehler beträgt allerdings erst bei Hb-Konzentrationen über 10mg/dl weniger als 20% und
erst bei 200mg/dl 10% des Absolutwerts /Malinauskas, 1997/.
Plasmahämoglobin (PHb)
Nach Zentrifugation der Blutprobe liegt ein Mehrphasengemisch von Plasma, einer Schicht
aus Leukozyten und Thrombozyten (buffy coat) und den sedimentierten Erythrozyten vor.
Aus der Plasmaschicht wird eine Probe genommen und mit der Extinktionslösung versetzt.
Die PHb-Konzentration (Bild 7.1 a) wird bei 546nm - wegen des breiten
Extinktionsmaximums ist die Messung damit insensitiv gegenüber Ungenauigkeiten bei der
Wellenlänge - und 691nm - zur Korrektur der Probentrübung - photometrisch bestimmt. Die
Konzentration des Hämoglobins im Plasma läßt sich dann einfach nach der Rechenvorschrift
aus Bild 7.1 b bestimmen.
67 Dabei wird das Hämoglobin durch Kalium-Ferricyanid in Hämiglobin oxidiert und dieses mit Kalium-
Cyanid in Cyanhämiglobin überführt /Richterich, 1971/.
68 Normalwert für PHb < 10mg/100ml Plasma; vgl. Kapitel 3.1
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Gesamthämoglobin (Hb)
Die Gesamthämoglobinmessung erfolgt ohne den Zentrifugationsschritt der PHb-Bestimmung
aus einer Vollblutprobe. Die Erythrozyten werden durch Zugabe der Reaktionslösung
vollständig hämolysiert und das freigesetzte Hämoglobin in den Cyanhämiglobinkomplex
überführt. Aufgrund des hohen Volumenanteils der Erythrozyten im Vollblut kann dabei auf
die Trübungskorrektur verzichtet werden kann (Bild 7.1 b).
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mit:
CPHb: PHb-Konzentration
[mg/100ml Plasma],
CHb: Hb-Konzentration
[mg/100ml Vollblut],
E: Extinktion69,
MG: Molekulargewicht eines Hb-
Monomers (16114 [g/mol]),
V: Volumen der Meßlösung [ml]70,
d: Schichtdicke (1[cm]),
v: Volumen der Probe,
ε: Molarer Extinktionskoeffizient
(10,8⋅106[cm²/mol])
a: Extinktionsverhalten der
Methämoglobinderivate nach /Bunn, 1986/
b: Berechnung der
Hämoglobinkonzentration71
Bild 7.1 a, b: Grundlagen der photometrischen Hämoglobinbestimmung
69 Extinktion ist definiert als E=log(1/Transmission); E=ε⋅c⋅d
70 PHb-Messung: V=1,25ml, mit v=0,25ml und V-v=VReagenzlösung=1ml,
Hb-Messung: V=5,02ml, mit v=0,02ml und V-v=VReagenzlösung=5ml
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Der Volumenanteil der Probe in der Meßlösung ist im Vergleich zur PHb-Messung weit
geringer70, um technisch meßbare Extinktionen zu erreichen.
Hämatokrit (Hkt)
Zur Hkt-Bestimmung wird Vollblut in einer Kapillare zentrifugiert und der prozentuale
Volumenwert des Erythrozytensediments optisch bestimmt.
Hämolyseindex
Zur Bewertung der Schädigung wird ein dimensionsloser Hämolyseindex (IH) definiert. Der
Index unterscheidet sich aufgrund der speziellen Versuchsdurchführung von bereits
existierenden Indizes wie dem modified index of hemolysis MIH von /Müller, 1993/ oder
dem IH““ von /Steegers, 1999/. Er ist ein Maß für die Menge Hämoglobin, die bei Passage
durch das Schergerät aus den Erythrozyten freigesetzt wird, bezogen auf die Gesamtmenge
Hämoglobin im Blutvolumen. Der Hämolyseindex (IH) wird nach folgender Rechenvorschrift
gebildet:
[%]
Hb
PHb)Hkt(
CV
C)Hkt(V
CV
CV
m
mIH
HbVollblut
PHbVollblut
HbVollblut
PHbPlasma
Hb
PHb
1001000100
1
100
1
⋅
⋅−
=
⋅
⋅−⋅
=
⋅
⋅
==
Gl. 7.2
mit:
• IH: Hämolyseindex [%]
• Hkt: Hämatokrit [%]
• PHb: Konzentration an freigesetztem Hämoglobin im Plasma [mg/100ml Plasma]
• Hb: Konzentration an Hämoglobin in Vollblut [g/100ml Vollblut]
Da der IH als ein Mengenverhältnis definiert ist, wird der Hkt in Gl. 7.2 eingeführt, um trotz
der unterschiedlichen Bezugsvolumina von PHb und Hb eine dimensionslose Größe zu
erhalten. Um Initialschädigungen berücksichtigen zu können, ist die alleinige
Berücksichtigung des initialen PHb-Wertes, wie von /Heuser und Opitz, 1980/ vorgeschlagen,
bei den Versuchen mit isotonischer Kochsalzlösung als Dichtfluid wegen der
verdünnungsbedingten Variabilität der Hkt- und Hb-Werte nicht ausreichend. Statt dessen
71 Die Formelwerte differieren aus Gründen der Vergleichbarkeit zum Teil unerheblich von empfohlenen
Standardwerten: Wellenlängen nach Richterich /1971/: λ1=540nm, λ2=680nm; Wellenlänge und
Konstanten nach DIN 58931: λ1=540nm; MG=16125; ε=11,0cm²/mol
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wird der Index zur Erfassung der strömungsinduzierten Schädigung als Differenz aus
Initialschädigung und Gesamtschädigung gebildet:
InitialGesamtStrömung IHIHIH −= Gl. 7.3
Es ist offensichtlich, daß bei den Versuchsreihen mit Perfluorkarbon als Dichtfluid
Verdünnungseffekte nicht berücksichtigt werden müssen. Werden außerdem die einzelnen
Arbeitspunkte einer Versuchsreihe ohne Zeitverzögerung eingestellt, so kann von konstanten
Hkt- bzw. Hb-Werten (Hkt , Hb ) während eine Versuchsreihe ausgegangen werden, da in
diesem Fall die durch die Blutsenkungsgeschwindigkeit hervorgerufenen
Entmischungseffekte vernachlässigbar sind. Die Probennahme kann somit vereinfacht
werden, so daß Hkt und Hb als Referenz nur vor und nach jedem Versuch gemessen werden
müssen. Zur Bestimmung des Hämolyseindex ist dann pro Arbeitspunkt die Bestimmung des
PHb-Wertes alleine ausreichend. Der IHStrömung vereinfacht sich in diesem Fall analog zu
/Heuser und Opitz, 1980/ zu:
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Gl. 7.4
7.4 Durchführung der Schädigungsversuche
Das Blut wird im Schergerät unter einer konstanten einheitlichen Schubspannungsbelastung
einer definierten Dauer bei Raumtemperatur geschädigt. Die Höhe der Schubspannung τ wird
direkt über die Drehzahl des Innenzylinders bestimmt und beträgt maximal 450Pa. Die
Belastungszeit, also die Aufenthaltsdauer der Erythrozyten im Scherspalt wird unabhängig
von der Schubspannung über den Volumenstrom der Dosierpumpeneinheit bestimmt. Die
untersuchten Belastungszeiten tB sind 15ms bis 1400ms. Als Dichtfluide werden isotone
NaCl-Lösung und Perfluorkarbon eingesetzt. Die Versuche werden mit Heparin oder CPDA-1
als Antikoagulanz durchgeführt. Zur Versuchsdurchführung werden 2 Schergeräteversionen
eingesetzt. Version I mit Titanaußengehäuse hat eine Scherspaltbreite δ von 90µm, Version II
mit PMMA-Außengehäuse hat eine größere Scherspaltbreite von 150µm. Bei Version II ist
eine direkte optische Kontrolle der Fluiddichtung möglich. Das Blut wird nach der Passage
durch das Schergerät sofort aufgefangen auf Schädigung untersucht. Bei den Versuchen zur
Bestimmung des Einflusses einer erfolgten Vorschädigung auf eine weitere
strömungsmechanische Schädigung werden Blutvolumina nacheinander zweimal im
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Schergerät mit unterschiedlichen Schubspannungen belastet. Diese Versuche werden
ausschließlich mit Perfluorkarbon als Dichtfluid durchgeführt, da das Blut im Anschluß an die
erfolgte Primärschädigung unverdünnt für die zweite Belastung wiedergewonnen werden
kann. Details der Versuchsdurchführungen werden detailliert im Anhang (Kapitel 12.1)
beschrieben.
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8.1 Validierungsversuche
Versuche mit Geräteversion I (Titanaußengehäuse, Spaltbreite δ=0,09mm) mit NaCl-
Lösung als Dichtfluid72
Die Versuchsreihen lassen Rückschlüsse auf die Funktionsweise des Schergerätes zu und
erlauben Vergleiche über die Größenordnung der erzielten Schädigung. In Bild 8.1 ist der
mittlere PHb-Anstieg für drei verschiedene Belastungszeiten von 15ms bis 240ms für jeweils
drei unterschiedliche Schubspannungen von 50, 300 und 450Pa aufgetragen. Die
Probenentnahme erfolgt für jeden der 4 Auslässe parallel. Bild 8.1 zeigt anhand der niedrigen
Standardabweichungen, daß die Schädigung im Gerät lokal unabhängig von der
Blutentnahmeposition ist, da die Schädigung, die an den verschiedenen Auslässen detektiert
wird, sich weder zwischen den Auslässen in Umfangsrichtung unterscheidet, noch
Schädigungsunterschiede zwischen den unteren und den oberen Auslässen beobachtet werden
können. Der PHb steigt deutlich mit der Belastungszeit an, während eine Abhängigkeit von
der Schubspannung, also von der Höhe der mechanischen Belastung für alle drei
Belastungszeiten nicht zu detektieren ist. Die Verdünnung des Blutes aufgrund
unterschiedlicher Dichtfluidvolumenströme wird bei Betrachtung des Hb-Wertes deutlich, der
hier zwischen 2,3 und 14,3g Hb/100 ml Vollblut um den Faktor 6 schwankt. Wird die
Verdünnung des Blutes durch Einführung des Hämolyseindex73 bei der Betrachtung der
Schädigung berücksichtigt, so ist sogar eine Abhängigkeit der Schädigung von der
Belastungszeit für die Versuchsreihen aus Bild 8.1 nicht mehr zu erkennen. Der mittlere
Hämolyseindex über den gesamten Parameterbereich ist gering und liegt bei 0,27%±0,06%
ohne Berücksichtigung des initialen Hämolyseindex von IHinitial=0,15%74.
72 vgl. Kapitel 5.4
73 vgl. Kapitel 7.3
74 Die initiale Schädigung durch Abnahme, Transport und Lagerung wird vor Durchführung der
Versuchsreihen aus dem Wechselbeutel zu PHb0=50 mg pro 100ml Plasma bestimmt (Hb0=16,5g/100ml
Vollblut; Hkt0=50%).
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Bild 8.1: Anstieg des PHb für Belastungszeiten von 15, 60 und 240ms und
Änderungen des Gesamthämoglobinwertes (Geräteversion I
(Titanaußengehäuse), isotonische NaCl-Lösung als Dichtfluid)
Versuche mit Geräteversion II (PMMA-Außengehäuse) mit NaCl-Lösung als Dichtfluid
Zur Abschätzung der Einflußgröße Blutverdünnung werden Versuchsreihen mit Version II
des Schergerätes, d.h. Außengehäuse aus PMMA mit Spaltbreite δ=0,15mm durchgeführt. Die
Verdünnung des Blutes durch isotonische Kochsalzlösung kann für diese Versuchsreihen
minimiert werden, da der Dichtfluidvolumenstrom unter Sichtkontrolle bis in den Bereich des
Versagens der Fluiddichtung verringert werden kann. Der Belastungsbereich wird auf Zeiten
bis 400ms ausgedehnt. Die maximale Belastung ist im Vergleich zu den oben beschriebenen
Versuchsreihen aufgrund der größeren Spaltweite auf 330Pa reduziert. In Bild 8.2 ist der
Hämolyseindex als Funktion von Belastungszeit und –höhe aus fünf Versuchsreihen
aufgetragen. Die Ergebnisse (hellgraue Balken) stehen im Vergleich zu Literaturwerten
(dunkelgraue Balken). Dabei wurde die Hämolyserate Hg der Literaturwerte mit Gl. 8.1 in
den hier bestimmten Hämolyseindex IHStrömung nach Gl. 7.4. überführt.
8 ERGEBNISSE DER SCHÄDIGUNGSVERSUCHE
115
30
39
87
90
150
166
210
270
330
Schubspannung
[Pa]
25
27
50
55
86
100
113
170
200
340400
Belastungszeit
[ms]
0,5
1
1,5
2
IH [%]
0,5
1
1,5
2
IH [%]
Bild 8.2: Vergleich der Blutschädigungsergebnisse (hellgraue Balken) mit
Literaturwerten (dunkelgraue Balken: Werte nach /Heuser und Opitz, 1980/)
für Belastungszeiten bis 400ms und Belastungshöhen bis 330Pa
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Gl. 8.1
Im Vergleich zu den Literaturwerten, die Hämolyseindices bis 2% bei 340ms und 166Pa
erreichen, zeigen die hier vorgestellten Werte deutlich niedrigere Schädigungswerte, die auch
bei 400ms und 330Pa nicht größer als 0,2% sind. Desweiteren kann die Korrelation der
Hämolyserate mit Belastungszeit und –höhe, wie sie aus den Literaturwerten entnommen
werden kann, so nicht validiert werden. Gegenüber den Versuchen mit Geräteversion I kann
die Verdünnung des Blutes unter der durchgeführten Sichtkontrolle im Normalfall kleiner als
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5/1 , d.h. die nach den Versuchen gemessenen Hämatokrits liegen im Bereich von 10%,
gehalten werden. Diese Verringerung der Verdünnung hat allerdings keinen meßbaren Einfluß
auf die Schädigungshöhe im untersuchten Arbeitsbereich. Um meßtechnische Probleme durch
die Verdünnung vollständig ausschließen zu können, wird in allen folgenden Versuchsreihen
Perfluorkarbon als Dichtfluid eingesetzt und gleichzeitig der Dichtfluidvolumenstrom wieder
auf unkritische Werte erhöht. Die Versuchsreihen werden mit der Geräteversion II, also unter
direkter Sichtkontrolle, durchgeführt.
Schädigung durch Lagerungseinflüsse
Neben den mechanischen Schädigungen können vor allem Blut-Material-Interaktionen
deutlich hämolysierend auf das Blut wirken75. In diesem Zusammenhang ist vor allem eine
mögliche Schädigung durch die Lagerung des Blutes im Wechselbeutel zu berücksichtigen,
die Teil der initialen Schädigung ist, die vor jeder Versuchsreihe durch Entnahme einer
Blutprobe aus der Schergerätzuleitung separat bestimmt wird. Im Folgenden soll der Einfluß
der Lagerung auf die Schädigungen näher betrachtet werden. Dazu werden CPDA-1- und
Heparin-Blutproben direkt aus dem Wechselbeutel vor und nach Versuchsbeginn entnommen
und auf Hämolyse untersucht. Der initiale Schädigungsindex liegt Mittel bei IH=0,182%
(CPDA1-Blut, n=11) und erhöht sich zum Ende der Versuchsreihen um 5/1000 auf 0,187%
nur unwesentlich (Bild 8.3). Betrachtet man Vollblut, das mit Heparin antikoaguliert wurde,
unter den gleichen Bedingungen, so ist eine leicht erhöhte initiale Schädigung festzustellen
(IH=0,225%) bei n=3 Versuchen. Der Anstieg der Schädigung über den Versuchszeitraum auf
0,285% ist allerdings im direkten Vergleich deutlich höher, mit Werten unterhalb von 0,3
allerdings immer noch tolerabel. Diese Beobachtung korreliert mit der bekannt
hämolysierenden Wirkung von Heparin (vgl. Kapitel 7.2). Noch unkritischer ist der
Lagerungseinfluß, wenn das Blut vor Versuchsbeginn fraktioniert wird und die Versuche mit
Erythrozytenkonzentrat durchgeführt werden. Die initiale Schädigung, die nach dem
Zentrifugationsprozeß gemessen wird, liegt natürlich weit unter den Werten für Vollblut, da
das bereits freigesetzte Hämoglobin bei der Fraktionierung mit entfernt wird. Ein Anstieg der
Schädigung ist nicht detektierbar76. Die Erythrozyten werden bei Abwesenheit der übrigen
Blutkorpuskel, der Plasmabestandteile und der Antikoagulanzien noch geringer hämolysiert
als die Erythrozyten in Vollblut (Bild 8.3).
75 vgl. Kapitel 3.3.5
76 Die Aussagekraft der Versuche mit Erythrozytenkonzentrat ist aufgrund der geringen Wiederholungsrate
deutlich limitiert, allerdings lassen sich die tendenziell niedrigeren Schädigungen durch den
Herstellungsprozeß qualitativ gut erklären.
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Bild 8.3: Einfluß von Antikoagulanz auf die Hämolyse von Vollblut und
Erythrozytenkonzentrat bei fünfstündiger Lagerung im Wechselbeutel;
hellgrau: Probe bei t=0h; dunkelgrau: Probe t≈5h
Zusammenfassend ist festzuhalten, daß die materialinduzierte Schädigung der Erythrozyten
z.B. durch Migration der Weichmacherkomponente des PVC-Wechselbeutels in das Blut,
auch unter der Berücksichtigung von eventueller subletaler Vorschädigung durch eine
hämolysierende Blutentnahme aus dem Tier, am Ende eines Versuchstages für alle
untersuchten Fälle in einem Größenordnungsbereich liegt, der eine Beschränkung auf die
Betrachtung der strömungsinduzierten Hämolyse rechtfertigt.77
Heparin- und CPDA-1-Antikoagulanz
Der Einfluß der beiden untersuchten Antikoagulanzien auf die Hämolyse wird auch unter
mechanischer Beanspruchung untersucht. Zu diesem Zweck werden n=3 Versuchsreihen bei
einer Belastungszeit von tB=400ms durchgeführt und die Schädigung in Abhängigkeit von der
Schubspannung für Vollblut (Bild 8.4) und Erythrozytenkonzentrat (Bild 8.5) bei
Antikoagulation durch Heparin und CPDA-1 gemessen.
77 Eine eventuelle subletale materialinduzierte Schädigung der Erythrozyten in Form einer Änderung ihrer
mechanischen Eigenschaften kann durch diese Versuche nicht negiert werden.
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Bild 8.4: Einfluß der Antikoagulanz auf Hämolyse unter Schubbeanspruchung bei
Vollblut (Mittelwerte ± SD aus n=3 Versuchen)
Für Vollblut ist die initiale Schädigung des Heparin-Blutes leicht erhöht gegenüber CPDA-1-
Blut. Für beide Antikoagulanzien ist die Höhe der Initialschädigung etwas geringer als bei
den Versuchsreihen aus Bild 8.3. Die Schädigungswerte sind bei Heparin-Blut über fast den
gesamten Bereich leicht erhöht, signifikante Unterschiede zwischen den Antikoagulanzien
oder eine signifikante Abhängigkeit der Schädigung von der Schubspannung kann aus diesen
Versuchen nicht abgeleitet werden. Festzuhalten ist allerdings, daß das gesamte Niveau der
Schädigung sehr niedrig ist und keine signifikant erhöhte Schädigung für Heparin-Blut
aufgrund seiner bekannten hämolysierenden Wirkung zu beobachten ist. Für
Erythrozytenkonzentrate (Bild 8.5) ist kein Einfluß der Antikoagulanz zu beobachten. Die
geringere Standardabweichung deutet auf eine höhere Reproduzierbarkeit der Versuche im
Vergleich zu Vollblut. Tendenziell steigt die Hämolyse mit der Belastung78.
78 Die Werte bei 300Pa weichen für beide Antikoagulantien tendenziell nach oben ab; als mögliche Ursache
ist die Änderung von τ über der Zeit beim Einstellen des Arbeitspunktes zu sehen.
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Bild 8.5: Einfluß der Antikoagulanz auf Hämolyse unter Schubbeanspruchung bei
Erythrozytenkonzentrat (Mittelwerte ± SD aus n=3 Versuchen)
Die Versuche mit Erythrozytenkonzentrat zeichnen sich im Vergleich mit Vollblut durch eine
niedrigere initiale Schädigung, eine höhere Insensitivität gegenüber der gewählten
Antikoagulanz79 und niedrigeren Schwankungen zwischen den einzelnen Blutchargen aus.
Aufgrund dieser Vorteile bietet sich somit prinzipiell die Versuchsdurchführung mit
Erythrozytenkonzentrat an. Das hier benutzte Erythrozytenkonzentrat wird mittels
isotonischer Kochsalzlösung auf physiologische Hämatokrits eingestellt, eine Resuspension
mit Plasma erfolgt nicht. Eine Änderung der Fließeigenschaften durch Einfluß von Fibrinogen
und Globulin auf die Erythrozyten ist bei hohen Schubspannungen nach /Chien, 1970a/ nicht
gegeben. Allein die physiologischen Wechselwirkungen zwischen Erythrozyten und den
anderen Blutkorpuskeln werden nicht erfaßt. Deshalb muß vor einem standardmäßigen
Einsatz noch die Beeinflussung der Fragilität der Erythrozyten durch Wechselwirkungen mit
anderen Blutbestandteilen untersucht werden. Eine Herabsetzung der Fragilität unter
Beanspruchung kann in den durchgeführten Untersuchungen allerdings nicht beobachtet
werden.
79 Die Antikoagulanz wird mit dem Plasma während der Fraktionierung entfernt.
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8.2 Vollblut unter konstanter einmaliger Belastung
Bei diesen Versuchen wird jede Blutprobe im Schergerät einmal mit einer Belastung genau
definierter Zeit und Höhe beaufschlagt. Dieser einfache Belastungszustand hat grundlegende
Bedeutung für das Verständnis der Schädigungsmechanismen. Es werden die
Belastungszeiten von 25ms bis zu 400ms mit maximalen Schubspannungen von 330Pa
untersucht.
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Bild 8.6: Strömungsinduzierte Blutschädigung durch niedrige bis mittlere Belastung;
Geräteversion II (Mittelwerte ± SD aus n=5 Versuchen)
Es ist kein funktionaler Zusammenhang zwischen Erythrozytenschädigung und Höhe bzw.
Dauer der Belastung zu beobachten (Bild 8.6). Die resultierenden Schädigungen sind mit
maximal 0,15% (Bild 8.6) gering und liegen im Bereich der initialen Schädigung. Aufgrund
dieser Ergebnisse wird der Untersuchungsbereich verschoben: Die maximale Belastungszeit
wird auf 1200 ms erweitert und minimal auf 200ms begrenzt. Die maximale Schubspannung
wird auf 450Pa 80 angehoben. Diese Beobachtungen korrespondieren mit den Ergebnissen der
Versuchsreihen mit isotonischer Kochsalzlösung, die in Bild 8.2 dargestellt werden. Für
Belastungszeiten kleiner als 200ms kann deshalb hier extrapolierend innerhalb des
80 Die maximal erreichbare Scherrate wird durch die Maximalleistung der Motorregelung limitiert.
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untersuchten Belastungsbereiches von keinem meßbaren funktionalen Zusammenhang
zwischen Belastungshöhe und Schädigung ausgegangen werden. Diese Ergebnisse stehen
teilweise in Widerspruch zu den aufgezeigten früheren Untersuchungen (vgl. Kapitel 4.1).
Dabei bestehen deutliche Unterschiede einerseits hinsichtlich der absoluten Höhe der
Schädigungen, die hier im Bereich der Meßungenauigkeit liegen, andererseits hinsichtlich der
möglichen Existenz eines kritischen Belastungsfalles, unterhalb dessen die Erythrozyten nicht
geschädigt werden. Erst für Belastungszeiten größer 400ms ist ein deutlicher Anstieg der
Schädigungswerte meßbar (Bild 8.7, Bild 8.8).
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Bild 8.7: Strömungsinduzierte Blutschädigung durch hohe Belastung, Geräteversion
II, Vollblut, CPDA-1-Antikoagulanz81
Für einen Belastungsfall mit einer Belastungshöhe von 400Pa bei tB=620ms ist erstmals ein
Anstieg der Schädigung über das initiale Schädigungsniveau erkennbar. Die Schädigung
steigt bei einer Erhöhung von τ um 50Pa auf 450Pa überproportional auf einen IH-Wert von
2,8% an, entsprechend einer Vervierfachung der Schädigung. Bei verdoppelter Belastungszeit
tB=1238ms ist ein vergleichbarer Schädigungsverlauf zu messen. Die Maximalschädigung
beträgt 3,5% für τ=450Pa. Die Schädigung korreliert in diesem Bereich nicht linear mit der
81 Mittelwerte ± SD aus n Versuchen; n(200ms): 2,2,2,2,2,0,0,2,0; n(400ms): 10,4,4,10,10,7,6,2,6;
n(620ms): 6,4,5,6,8,6,5,3,3; n(1238ms): 3,4,4,5,5,4,3,3,3
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Belastungszeit, wie mehrfach berichtet wird82. Allerdings erlauben die Meßwerte noch keine
mehrdimensionale Regressionsanalyse, da die Anzahl der untersuchten Betriebspunkte für ein
zuverlässiges numerisches Fitting zu niedrig ist. In Bild 8.8 zeigt sich deutlich, daß die
Schädigungswerte überhaupt nur für einen kleinen Ausschnitt des untersuchten
Belastungsbereichs Schädigungswerte im Prozentbereich erreichen. Die Erweiterung der
Untersuchungen auf Belastungszeiten im Sekundenbereich und Schubspannungen größer als
500Pa ist aus diesen Gründen unabdingbar und würde eine solide experimentelle Basis für
eine Abbildung des Schädigungsanstiegs durch eine Regressionsfunktion bedeuten. An dieser
Stelle soll nochmals auf das niedrige absolute Schädigungsniveau verwiesen werden, das in
Kapitel 9.1 mit Werten verschiedener Untersuchungen direkt verglichen wird (vgl. Bild 9.1).
Bild 8.8: Strömungsinduzierte Blutschädigung durch Belastungen bis maximal 462Pa
und 1238ms (Werte aus Bild 8.6 und Bild 8.7)
8.3 Belastung von vorgeschädigtem Blut
Diese Versuche werden zur Bestimmung des Einflusses von zwei zeitlich
aufeinanderfolgenden Schädigungen zu einer vergleichbaren Einzelschädigung durchgeführt.
Gleichzeitig wird bei diesen Versuchsreihen der Einfluß der materialinduzierten Schädigung
82 vgl. Kapitel 3.3.2
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für vorgeschädigtes Blut bestimmt. In Bild 8.9 wird die Zunahme der Blutschädigung über der
Zeit ohne zusätzliche mechanische Beanspruchung dargestellt. Die Lagerungsdauer beträgt
für die unbelastete Probe 6 Stunden, für die vorgeschädigten Proben 4 Stunden83. Die
Vorschädigung erfolgt bei tB=620ms mit τ=250Pa (Probe A) bzw. τ=400Pa (Probe B). Die
Belastungszeit der Vorschädigung wird so gewählt, daß nach Kapitel 8.2 bei Probe A eine
leichte Schädigung in der Größenordnung der Initialschädigung zu erwarten ist. Bei Probe B
wird eine Belastung aufgeprägt, die eine Schädigungserhöhung im Übergangsbereich zum
deutlichen Anstieg erwarten läßt.
Bild 8.9: Einfluß der Lagerung auf unbelastetes und vorgeschädigtes Blut ohne
zusätzliche mechanische Belastungen, Vorschädigung A: tB=620ms,
τ=250Pa, B: tB=620ms, τ=400Pa (Mittelwerte ± SD aus n=3 Versuchen)
Die drei Balken in Bild 8.9 links zeigen den erwarteten leichten Schädigungsanstieg der
vorgeschädigten Proben. Die Finalmessungen zeigen erhöhte Schädigungswerte für die
unbelastete Probe84 und die vorbelasteten Proben. Die Schädigung steigt allerdings weder für
die unbelastete noch für die vorgeschädigten Proben signifikant85 mit der Zeit. Demnach ist
eine Schädigung aufgrund des Materialkontaktes auch für vorgeschädigtes Blut hier nicht
83 Die unterschiedlichen Zeiten ergeben sich aufgrund der benötigten Zeit zur Durchführung der
Vorschädigung.
84 vergleichbar den Werten aus Kapitel 8.1 Schädigung durch Lagerung
85 t-Test, Signifikanz P=0,05%
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nachzuweisen. Dies ist bemerkenswert im Hinblick auf die Diskussion von subletaler
Schädigung. Sollte eine Anzahl Erythrozyten durch die mechanische Belastung subletal
geschädigt sein, so ist im Zeitraum von 4 Stunden bei unbelasteter Lagerung nicht mit einer
signifikanten Hämoglobinfreisetzung zu rechnen. Werden die Erythrozyten allerdings ein
weiteres Mal durch mechanische Kräfte belastet, so ist ein Schädigungsanstieg gegenüber
frischem, unbelasteten Blut meßbar (Bild 8.10). Die in Bild 8.10 vorgestellten Ergebnisse
werden mit vorgeschädigtem Blut bei tB=620ms mit τ=250Pa (Vorschädigung A) bzw.
τ=400Pa (Vorschädigung B) durchgeführt. Die Belastungszeit tB der Sekundärbelastung ist
tB=1400ms86. Im unteren Schubspannungsbereich (bis τ≈350Pa) läßt sich keine
strömungsinduzierte Schädigung detektieren.
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Bild 8.10: Einfluß von Vorschädigung auf Blut für hohe Belastungen (Mittelwerte ±
SD aus n=3 Versuchen für vorgeschädigte Proben), Werte der
ungeschädigten Proben auf Schubspannungen interpoliert aus den
Versuchsreihen aus Bild 8.7
Der Anstieg, der in den Versuchen mit nicht vorgeschädigtem Blut bei τ=425Pa deutlich
erkennbar ist, setzt allerdings bei vorgeschädigtem Blut bei niedrigeren Schubspannungen (ab
τ≈375Pa) ein. Signifikante Unterschiede in der Gesamtschädigung nach der zweiten
86 Die Belastungszeit ist bei wenigen Versuchen 1238ms aufgrund einer Spaltbreite von 0,15mm bzw. im
Regelfall 1400ms für die Spaltbreite 0,17mm.
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Belastung sind zwischen den Proben mit Vorschädigung A und B nicht festzustellen. Die
Toleranz der Erythrozyten bzgl. mechanischer Belastung wird also durch eine zuvor erfolgte
Beanspruchung herabgesetzt, allerdings ist diese Beobachtung innerhalb des Arbeitsbereiches
nur für Belastungszeiten im Sekundenbereich nachweisbar.
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Bild 8.11: Schädigung durch zweifache mechanische Belastung: Vorschädigung für
620ms mit τ=250Pa und τ=400Pa (Mittelwerte ± SD aus n=6 Versuchen)
In Bild 8.11 ist die Schädigung nach der zweiten Belastung für verschiedene Belastungszeiten
dargestellt. Die Proben werden für 620ms vorgeschädigt.87 Der Anstieg der Schädigung ist
danach erst bei Belastungszeiten von tB=1400ms erkennbar. Bei den niedrigeren
Belastungszeiten ist dieser Effekt nicht zu verzeichnen. Die Fragilität der Erythrozyten
scheint durch die zuvor erfahrene Belastung nicht soweit herabgesetzt worden sein, daß der
87 Unterscheidung zwischen Vorschädigung A und B wird an diese Stelle aufgrund der nichtsignifikanten
Unterschiede nicht mehr aufrecht erhalten.
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Schädigungsbeginn sich bei einer Belastungszeit von 700ms zu niedrigeren Werten hin
verschiebt88.
88 Für Belastungszeiten zwischen 700ms und 1400ms liegen noch keine Meßdaten vor. Untersuchungen mit
feiner aufgelösten Schritten bei der Belastungszeit sind für eine genaue Bestimmung der
Anstiegsschwelle unerläßlich.
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9 VERGLEICH BEKANNTER SCHÄDIGUNGSMODELLE MIT DEN
VERSUCHSERGEBNISSEN
9.1 Experimentell basierte Schädigungskorrelationen
Da bis heute nur theoretische Membranverformungs- bzw. Schädigungsmodelle auf Basis
stark vereinfachter Ansätze existieren, die keine allgemein gültige Lösung der Umströmung
einer viskoelastischen, fluidgefüllten Hülle unter großen Deformationsgraden, entsprechend
dem Verhalten eines Erythrozyten in einer Scherströmung, enthalten, desweiteren der
Netzwerkcharakter der Membran nicht abgebildet wird und auch die experimentell
beobachtete Panzerkettenbewegung der Membran bis heute nicht in eine allgemein gültige
Lösung integriert werden konnte, wird die Schädigungsmodellierung hier basierend auf
experimentellen Daten durchgeführt. Experimentelle Untersuchungen, die zwar integral meist
ganze Erythrozytenpopulationen untersuchen und somit nicht die Verformung bzw.
Schädigung der einzelnen Korpuskel abbilden, bieten im Vergleich zu den theoretischen
Ansätzen eine realistischere Möglichkeit der Schädigungsvorhersage. Dabei bleibt die
Übertragbarkeit der meist unter einfachen Strömungsbedingungen gewonnenen Resultate auf
komplexe Strömungsfälle problematisch, und versuchsbedingte Streuungen der Ergebnisse
erschweren die Substraktion der strömungsinduzierten Schädigung aus der
Gesamtschädigung. Die Abhängigkeit der Blutschädigung von den Größen τ und tB wird von
/Lambert, 1976/ und /Giersiepen, 1990/ als Potenzfunktion und von /Eilers, 1997/ als
Exponentialfunktion angesetzt. Der Ansatz von /Yeleswarapu, 1995/ geht für konstante
Schubspannungen analog in eine Potenzfunktion über. Aus den hier erzielten Ergebnissen läßt
sich aufgrund der niedrigen Schädigungswerte noch keiner dieser Ansätze validieren. Deshalb
werden hier verschiedene Kombinationen von experimentell gewonnenen Schädigungsdaten
(/Lambert, 1976/, /Heuser, 1980/, /Wurzinger, 1986/) und Korrelationsansätzen (nach Gl. Gl.
9.1, Gl. 9.2 und Gl. 9.3) numerisch ausgewertet und anhand der gemessenen
Schädigungswerte des Schergerätes bewertet (Tab. 9.1). Zusätzlich zu den aus der Literatur
bekannten Modellen (I, III und IV) werden die Meßdaten nach /Heuser, 1980/ durch eine
Regressionsanalyse basierend auf einem Potenz- und Exponentialansatz gefittet (II und V).
Die zugrunde liegenden Funktionen zur Beschreibung des Schädigungsindex D sind die
folgenden:
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Allg. Potenzansatz (I, II, III) 1111 dtcD bva −τ⋅⋅= Gl. 9.1
Allg. Exponentialansatz (V) )e(
c
aD tcbv 122
2
2
−⋅τ⋅= ⋅ Gl. 9.2
Exponentialansatz nach /Eilers,
1997/ (IV) )e(D
tb
va
⋅
τ⋅
−⋅=
331100 Gl. 9.3
Die Parameter a1, b1, c1, d1, a2, b2, und c2 werden mittels nichtlinearer zweidimensionaler
Regressionsanalyse ermittelt.
Modell Korrelation Datenbasis Parameter (±σε) χ² Bemerkung
I Potenzfunktion:
1
111 dtcD
b
v
a
−τ⋅⋅=
/Wurzinger,
1986/
a1=0,785
b1=2,416
c1=3,62⋅10-5
d1=0
Nach
/Giersiepen,
1990/
II Potenzfunktion:
1
111 dtcD
b
v
a
−τ⋅⋅=
/Heuser,
1980/
a1=0,69±0,03
b1=1,566±0,076
c1=0,0022±0,001
d1=0
2,45 Eigene
Regressions-
analyse
III Potenzfunktion:
1
111 dtcD
b
v
a
−τ⋅⋅=
/Lambert,
1976/
a1=0,5
b1=1
c1=0,433
d1=6,2
IV Exponentialfunktion:
)e(D
tb
va
⋅
τ⋅
−⋅=
331100
/Heuser,
1980/
a3=-3,1⋅10-6
b3=1,984
/Eilers, 1997/,
normiert auf
1% Schädigung
V Exponentialfunktion:
)e(
c
aD
tc
b
v
12
2
2
2
−
⋅τ⋅=
⋅
/Heuser,
1980/
a2=0,0064±0,0029
b2=1,525±0,07
c2=-2,655±0,292
2,06 Eigene
Regressions-
analyse
Tab. 9.1: Implementierte Schädigungsansätze
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Bei den selbst bestimmten Parametern (Modell II und V) fällt auf, daß die
Standardabweichung von a1 und a2, also den Werten, die nicht den Kurvenverlauf, aber die
absolute Höhe beeinflussen, hoch ist, die verlaufsbestimmenden Parameter aber mit hoher
Genauigkeit abgebildet werden. Für die Literaturwerte liegen keine Angaben über die
Genauigkeit der Regressionsanalysen vor. Die Basisdaten von Modell III geben als
Schädigungsmaß anstelle der Plasmahämoglobinfreisetzung die Volumenabnahme einzelner
Erythrozyten als Belastungsfolge an89. Diese Werte werden zum direkten Vergleich mit den
übrigen Modellen in die Schädigungsgröße D überführt. Nimmt man in erster Näherung an,
daß das aus dem Erythrozyten austretende Fluidvolumen das gleiche Verhältnis von
Hämoglobin zu Zellflüssigkeit aufweist wie das im Zellinneren verbleibende Fluid, so gilt,
daß die Volumenabnahme direkt mit dem Anstieg von Plasmahämoglobin korreliert (Gl. 9.4).
[%]Hg
V
VV
Hb
PHb[%]D ! =−→←=
0
0 Gl. 9.4
Die Schädigungsgröße D entspricht desweiteren per Definition direkt dem Hämolyseindex IH
der experimentellen Untersuchungen90. Die Modelle I-V dürfen strenggenommen natürlich
nur innerhalb des Wertebereichs der zugrundeliegenden Experimentaldaten für eine
Schädigungsprognose benutzt werden. Die Ansätze werden trotzdem zur Beurteilung ihrer
Konsistenz und ihres Extrapolationspotentials zur Schädigungsprognose für den gesamten
Arbeitsbereich des Schergerätes herangezogen. Da Ansätze, die auf Potenzfunktionen
basieren, sich nicht asymptotisch an die physikalische Schädigungsgrenze 100% annähern,
sind ihre Extrapolationsmöglichkeiten a priori limitiert. Deutlich wird dies z.B. bei Modell I
und III mit maximalen Schädigungswerten weit über 100%. Auch der allgemeine
Exponentialansatz weist diesen Nachteil auf, einzig bei Modell IV wurde die
Asymptotenbedingung bei der Herleitung des Ansatzes berücksichtigt, so daß in diesem Fall
eine physikalisch korrekte Gesamtschädigung zu 100% abgebildet wird. Zusätzlich wird ein
degressiver Schädigungsverlauf berücksichtigt, so daß sich der qualitative Verlauf der
Schädigungsfunktion gut mit den experimentellen Daten dieser Arbeit deckt. Besonders
hervorzuheben ist die Existenz eines Bereiches mit vernachlässigbar geringer Schädigung, der
bei einer kritischen Belastungskonstellation mit hohen Gradienten in Bereiche sehr hoher
Schädigung übergeht.
89 vgl. Kapitel 3.3.2
90 Die Unterscheidung wird nur aufrechterhalten, um die experimentellen Ergebnisse des Schergeräts (IH)
von den Schädigungen der bekannten Schädigungsmodelle (D) abzugrenzen.
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Bild 9.1: Schädigungsprognose durch Modelle I-V (vgl. Tab. 9.1) im Vergleich mit
den eigenen Ergebnissen aus Schergerätversuchen nach Bild 8.8; die
Achsenskalierung ist unterschiedlich
Bei der Herleitung von Modell IV wird eine Schädigungsnormierung der Originaldaten auf
D=1% vorgenommen, wodurch die Regressionsanalyse auf eine Dimension vereinfacht
werden kann. Damit werden allerdings sehr große Abweichungen zwischen den
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zugrundeliegenden Originaldaten und der Regressionsfunktion in Kauf genommen. Die
direkte 2-dimensionale Regressionsanalyse dieser Daten im Modell V zeigt deutlich die nicht
vernachlässigbaren Abweichungen zwischen den Schädigungsprognosen der Modelle IV und
V, die die Implementation von Modell IV einschränken. Allen Modellen gemein ist die sehr
starke Überschätzung der Schädigung im untersuchten Bereich. Dies wird besonders durch
den direkten Vergleich mit den eigenen Ergebnissen in Bild 9.1 deutlich. Unabhängig von der
zugrunde gelegten Korrelationsfunktion werden Schädigungswerte vorhergesagt, die sich mit
den Ergebnissen der Schergerätversuche nicht bestätigen lassen. Dieses Verhalten wird in
dieser Form allerdings von den zugrunde gelegten Experimentaldaten bestimmt, so daß die
generellen Beurteilungen der Modelle I-V davon unbeeinflußt bleiben. Bei Benutzung
geeigneter Experimentaldaten, z.B. aus weiteren Untersuchungen des Schergeräts, kann aus
den vorgestellten Modellen prinzipiell ein Verfahren zur Abildung der Meßergebnisse
entwickelt werden.
9.2 Die Spannungsverteilung im Strömungsfeld
Die Reduktion des dreidimensionalen Belastungsfalles einer die Blutströmung simulierenden
Kontinuumsströmung wird durch Wahl einer Vergleichsspannung erreicht, die auf der
Gestaltänderungsenergiehypothese nach von Mises beruht.91. Allerdings gehen dabei
hinsichtlich der Art und Richtung der Belastung Informationen verloren. Der Einfluß des
zeitlichen Verlaufs der Belastungen, z.B. als Änderung der Hauptspannungen und
Hauptachsenrichtungen, auf die Blutschädigung ist bis heute nicht geklärt, so daß hier auf den
Einfluß der Mehrdimensionalität und der zeitlichen Änderungen der Belastung verzichtet
werden muß und die Vergleichsspannung als singuläres Schädigungsmaß herangezogen wird:
I.) Eine erste grobe Abschätzung des Blutschädigungspotentials einer Strömung kann die
Berechnung der Vergleichsspannung an den Knoten des Rechennetzes sein. Definiert
man kritische Punkte des Strömungsgebietes als Stellen, an denen die
Vergleichsspannung einen bestimmten Grenzwert übersteigt, so lassen sich anhand
dieser Informationen einfach Modifikationen am konstruierten System vornehmen, um
die Ausdehnungen potentiell schädigender Strömungsgebiete zu verringern.
Komplexere Blutschädigungsmechanismen, wie z.B. die Entstehung von Thromben in
Rezirkulationsgebieten nach Gebieten hoher strömungsdynamischer Belastung, werden
damit allerdings nicht automatisch erfaßt, sondern können ausschließlich basierend auf
Erfahrungswerten manuell lokalisiert werden.
91 vgl. Kapitel 6.4.2
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II.) Basierend auf den Spannungswerten aus I.) können zsätzliche Informationen über den
Anteil der einzelnen Spannungswerte an der Gesamtschädigung ermittelt werden, wenn
zusätzlich eine massenstrombezogene Gewichtung vorgenommen wird. Diese
Vorgehensweise muß allerdings stark an die konkreten Strömungszustände im
Simulationsgebiet angepaßt werden. So zeigt sich z.B. bei der Untersuchung der
Strömung in einer Mikroaxialblutpumpe /Klaus, 2000/, daß Mehrfachübertritte von
Erythrozyten über den Spalt zwischen Rotor und Außengehäuse den Betrag des
Spaltmassenstroms so verfälschen, daß anstelle eines höheren Massenstroms mit
einmaliger Belastung von einer mehrfachen Belastung bei insgesamt niedrigerem
Massenstrom ausgegangen werden muß.
III.) Die Berücksichtigung der Belastungshistorie der Erythrozyten während der Passage
durch das betrachtete Strömungsgebiet kann analog der Lagrange’schen
Betrachtungsweise entlang ausgewählter Bahnlinien geschehen. Dieser Weg wurde von
verschiedenen Autoren bereits vorgeschlagen, jedoch bis auf eine eingeschränkte,
exemplarische Untersuchung von /Bludszuweit, 1994/ auf Grund unzureichender
Rechnerleistungen bisher nicht durchgeführt.
Da in Zukunft steigende Rechenkapazitäten zu erwarten sind, werden die allein technisch
bedingten Limitationen des Ansatzes III.) zukünftig an Bedeutung verlieren, so daß hier im
Folgenden die Lagrange'sche Betrachtungsweise weiterverfolgt und verschiedene
mathematische Schädigungskorrelationen exemplarisch anhand der Bahnlinienbetrachtungen
überprüft werden sollen.
9.3 Schädigungsberechnung
Die Strömung durch den Spalt des Schergeräts eignet sich aufgrund der konstanten Belastung
zur Validierung der Schädigungsmodelle. Die den Korrelationen zugrundeliegenden
experimentellen Daten wurden ausschließlich in Untersuchungen bei definierter und
konstanter Belastung gewonnen. Bei der Herleitung von Modell IV wird die Bedingung von
konstanter Belastung sogar explizit benutzt. Im Folgenden wird die Schädigung D durch den
Scherspalt einerseits integral aus der mittleren Belastungszeit und der Belastungshöhe
berechnet, andererseits für jeden Knotenpunkt der numerischen Simulation in Abhängigkeit
der axialen Geschwindigkeit am jeweiligen Knotenpunkt. Die Summation der
Einzelschädigungen zur Gesamtschädigung erfolgt entsprechend der Fluidgeschwindigkeit am
jeweiligen Knoten massenstromgewichtet. Dabei bedeuten im& die Massenströme durch die
jeweilige Fläche, die dem Startknoten der jeweiligen Bahnlinie (Laufindex i, Gesamtanzahl
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N) zugeordnet ist. Die berechneten Bahnlinien repräsentieren somit anteilige Massenströme
am Gesamtmassenstrom. Um für den Scherspalt zu einer Gesamtschädigungsaussage DSpalt zu
kommen, wird die Massengewichtung mit den Schädigungswerten DSL,i wie folgt
durchgeführt:
Spalt
N
i
i,SLi
N
i
i
N
i
i,SLi
Spalt m
Dm
m
Dm
D
&
&
&
&
∑
∑
∑
=
=
=
⋅
=
⋅
=
1
1
1 Gl. 9.5
Bild 9.2: Schädigungsprognose nach Modell I-V als Funktion der Spaltkoordinate h
)h(D)h(m)h(D SL⋅= & ; Betriebspunkt: τV=263Pa, tB=400ms
In Bild 9.2 sind die nach den Modellansätzen I-V berechneten Schädigungswerte D an den
einzelnen Knotenpunkten über der Spaltbreite δ aufgetragen. Da die Erythrozyten während
der Passage durch den Scherspalt keine Änderung ihrer radialen Position erfahren, ist die
Spaltkoordinate h durch den Startwert der jeweiligen Bahnlinie festgelegt. Die Modelle I, II
und V zeigen einen qualitativ ähnlichen Verlauf. Die auf Daten von Heuser beruhenden
Modellansätze II (Potenzansatz) und V (Exponentialansatz) liefern trotz der unterschiedlichen
Ansätze qualitativ und quantitativ gut übereinstimmende Resultate. Wie erwartet liegen die
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Werte auf der Basis von Modell I darüber. Modell IV hingegen liefert erst in den wandnahen
Bereichen sehr hohe Hämolysewerte. In der Kernströmung hingegen werden dagegen
vernachlässigbar geringe Werte erreicht. Die Belastungszeit in Wandnähe beträgt mehr als
eine Sekunde, woraus bei diesem Modell die dortigen hohen Schädigungen resultieren. Bei
Modell III macht sich die um Größenordnungen von den Originalversuchen abweichende
Belastungszeit in einer deutlichen Überschätzung der Schädigung bemerkbar, die in
Wandnähe über 100% betragen kann. Die berechnete Gesamtschädigung durch den Scherspalt
nach den Modellen I, II, III, und V überschätzt die tatsächlich mit dem vorgestellten
Schergerät gemessenen Schädigungswerte, die in einem Bereich von ca. 0,5%. liegen, zum
Teil um Größenordnungen. Allein bei integral berechneter Schädigung nach Modell IV sind
realistisch niedrige Werte zu verzeichnen (Tab. 9.2). Der durch einen plötzlichen starken
Anstieg von niedrigem Niveau gekennzeichnete Schädigungsverlauf nach Modell IV
entspricht somit zwar am ehesten dem Gedanken einer kritischen Belastung, kann jedoch
aufgrund der schlechten Übereinstimmung mit den Originalschädigungsdaten nach /Heuser,
1980/ nicht überzeugen.
Modell Dgesamt [%]
Massengewichtet integral gemittelt
I 12,51 12,27
II 7,28 7,31
III 71,44 65
IV 3,53 0,03
V 7,48 7,69
Tab. 9.2: Theoretische Erythrozytenschädigung D [%] bei Passage durch das
Schergerät bei tB=400ms, τ=263Pa
9.4 Implementierung von zeitvarianter Belastung in Verfahren der
numerischen Simulation
Da die den verwendeten Datenbasen zugrunde liegenden experimentellen Untersuchungen bei
konstanten Schubspannungen durchgeführt wurden und der Exponentialansatz nach Eilers nur
unter konstanter Schubspannung gültig ist, stellt sich die prinzipielle Frage nach der
Berücksichtigung der Spannungsänderung entlang der Bahnlinien.
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Die Gesamtschädigung entlang einer Bahnlinie kann durch Addition der Einzelschädigungen
von Knoten zu Knoten erfaßt werden. Die Gesamtschädigung DSL wird entsprechend Gl. 9.6
als Summe aller N Knoten auf der Bahnlinie gebildet.
∑
−
=
+∆=
1
0
1
N
j
j...jSL DD Gl. 9.6
Dabei stellt die physikalisch korrekte Abbildung des Schädigungsanstiegs ∆Dj...j+1 die
kritische Komponente dar. Im Folgenden sollen kurz vier verschiedene Möglichkeiten der
Implementierung diskutiert werden.
Die in Bild 9.1 gezeigten Regressionsflächen stellen eine Zusammenstellung von
Punktepaaren (τ, t) dar. Zu einzelnen Punkten auf der Fläche gelangt man entsprechend den
experimentellen Gegebenheiten nur auf Linien konstanter Spannung. Eine freie Bewegung auf
der Fläche auch in Schubspannungsrichtung, wie sie bei zeitvarianter Spannung τ(t)
notwendig wäre, ist nicht zulässig. Daher liefert Variante 1 (nach Gl. 9.7)der in Bild 9.3
erläuterten vier prinzipiellen Möglichkeiten, die Spannung zu berücksichtigen,
unphysikalische Resultate. Bei der durch die mathematische Form der Ansätze vorgegebenen
Beschreibung zwischen D und (τ, t) kann die Schädigungsdifferenz 1+∆ j...jD negativ werden,
da )t()t( jj ττ −+1 deutlich im negativen Bereich liegen kann und der Spannungseinfluß dann
gegenüber dem stets im positiven Bereich liegenden Zeiteinfluß dominiert, so daß insgesamt
ein negatives Resultat entsteht. Ein negativer Schädigungsgradient würde aber einen unphysi-
kalischen Rückgang der Plasmahämoglobinkonzentration bedeuten und kann somit nicht
realisiert werden.
1) )tt),t((D)tt),t((DD jjjjj...j =τ−=τ=∆ +++ 111 Gl. 9.7
2)
)tt),t...t((D)tt),t...t((DD jeojeoj...j =τ−=τ=∆ ++ 11
)]tt),t...t((DD[ eeSL =τ=→ 0
Gl. 9.8
3)
0
0
11
01111
−−=τ=
==τ−−=τ=∆
++
++++
)ttt),t((D
)tt),t((D)ttt),t((DD
jjj
jjjjj...j
Gl. 9.9
4) )tt),t((D)tt),t((DD jjjjj...j =τ−=τ=∆ ++++ 1111 Gl. 9.10
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Bild 9.3: Modellierung der Schädigung durch zeitlich variante Belastungen
Variante 2 (Gl. 9.8) verwendet die über die ganze Bahnlinie gemittelte Spannung von der
initialen Belastung zum Zeitpunkt t0 bis zur letztmaligen Belastung zum Zeitpunkt te und stellt
so eine einfache Möglichkeit dar, die exakt den Originalversuchsbedingungen entspricht. Die
Information über die Spannungsveränderung entlang der Bahnlinie geht jedoch auf diese
Weise verloren. Der Einfluß einzelner potentiell hoch schädigender Gebiete kann also nicht
explizit erfaßt werden. Als dritte Möglichkeit (Gl. 9.9) ist denkbar, die jeweilige Zeitdifferenz
∆tj= tj+1-tj von Bahnpunkt zu Bahnpunkt der Bahnlinie in die Schädigungsansätze einzusetzen
und die auf diesem diskreten Teilstück wirkende (konstante) Spannung zu verwenden. Diese
Vorgehensweise wird in ähnlicher Form von /Pinotti, 1995/ angewendet, der bei der
numerischen Simulation eines Strömungsfeldes zwischen zwei rotierenden Scheiben jedem
Gitterknoten über die dort herrschende Fluidgeschwindigkeit und den Knotenabstand eine
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Zeit zuordnet, aus der mit Hilfe des Modells I aus Tab. 9.1 eine lokale Hämoglobinfreisetzung
bestimmt wird. Diese Vorgehensweise weist jedoch fundamentale Mängel auf, da auf diese
Weise unberücksichtigt bleibt, daß die Blutzellen an der betrachteten Stelle schon eine
Belastungsgeschichte erfahren haben. Ferner wird die Schädigungserechnung aufgrund der
verwendeten sehr kurzen Zeiten i.a. ungenau, da diese oft außerhalb des Belastungsbereichs
der Originaldatenbasis liegen und kurze Zeiten somit nur eine Extrapolation darstellen. Diese
dritte Variante ist nur dann sinnvoll anwendbar, wenn die Schädigung linear von der Zeit
abhängt. Dann sind einzelne Schädigungsanteile einfach summierbar, weil gilt:
)t(D)t(D ⋅=⋅ 22 Gl. 9.11
Die oben untersuchten experimentell basierten Modelle I-V implizieren übrigens aufgrund der
nichtlinearen Abhängigkeit von der Zeit eine Diskrepanz zu den theoretischen Modellen, die
auf Feder-Dämpfer-Modellen basieren, für die die lineare Viskoelastizitätstheorie gültig ist
und die daher die Anwendung des Superpositionsprinzips ermöglichen.
Variante vier vermeidet die Nachteile der eben beschriebenen Variante durch eine verbesserte
Berücksichtigung der bis zum Zeitpunkt j vergangenen Belastungszeit. Dazu wird die bei j+1
wirkende konstante Spannung angesetzt, jedoch die Gesamtzeiten, die bis zum Erreichen des
jeweiligen Bahnpunktes verstrichen sind, verwendet. Das heißt, daß man für den
Schädigungsgradienten in Zeitachsenrichtung rechnerisch unterstellt, das die angesetzte
Spannung schon während der ganzen Zeit bis tj gewirkt hat. Da dies nicht der Fall ist, wird an
dieser Stelle ein systematischer Fehler in Kauf genommen. Der reale Schädigungszuwachs an
dieser Stelle muß also differieren, kann jedoch auf Basis der vorhandenen Experimentaldaten
aus Versuchen mit konstanter Schubspannung nicht näher bestimmt werden. Im Gegensatz zu
Variante 3 allerdings kann auf diese Weise neben dem Spannungsniveau der Einfluß des
Schädigungsgradienten abhängig von der verstrichenen Zeit bzw. der Belastungsgeschichte
zumindest in Näherung berücksichtigt werden. Darüber hinaus werden Belastungszeiten zur
Berechnung verwendet, die im Belastungsbereich der Basisdaten liegen, wie z.B. /Heuser,
1980/. Allerdings muß beachtet werden, daß gerade wegen des im Vergleich zum Zeiteinfluß
stärkeren Einflusses der Schubspannung auf die Schädigung in Zukunft systematische
Hämolyseexperimente mit zeitvarianten Spannungen durchgeführt werden müssen, um
genauere Quantifizierungen zu erlauben.
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10 ZUSAMMENFASSUNG UND AUSBLICK
Das Problem künstlicher Systeme im Blutkreislauf ist trotz enormer
Entwicklungsanstrengungen noch immer die systembedingte Blutschädigung. Dabei wird die
strömungsmechanische Belastung der Blutbestandteile durch unphysiologische Strömungs-
kräfte, zum Teil im Zusammenspiel mit den Interaktionen mit den künstlichen Materialien,
für die Blutschädigung verantwortlich gemacht. Die Höhe der Schädigung hängt dabei vor
allem von der Höhe einer Belastung auf die Blutkorpuskel, i.a. sind dies die Scherkräfte der
Strömung, und ihrer Dauer ab.
Im Rahmen dieser Arbeit wurde die Schädigung von Erythrozyten durch Strömungskräfte
einer genau definierten Höhe und Dauer untersucht, wie sie für Belastungssituationen in
künstlichen Systemen relevant ist. Dazu wurde ein Schergerät zur Erzeugung einer einfachen
laminaren Strömung entwickelt und hinsichtlich seiner Funktionsweise, d.h. definierte
Schädigungsbedingungen bei Vernachlässigbarkeit unerwünschter Sekundärschädigungen,
validiert. Anschließend wurden Schädigungsversuche mit Schweineblut durchgeführt. Die
Ergebnisse wurden im Hinblick auf bereits bekannte Experimentaldaten und theoretischen
Überlegungen zur Erythrozytenschädigung diskutiert und verschiedene Modellansätze zur
Beschreibung der Schädigung miteinander verglichen. Abschließend wurden die
Möglichkeiten und Limitationen der Schädigungsmodellierung in Programmen zur
numerischen Strömungssimulation aufgezeigt und anhand der Schergerätströmung exem-
plarisch ausgeführt sowie Möglichkeiten zur Berücksichtigung von zeitlich varianter
Strömungsbelastung aufgezeigt.
Versuchsaufbau
Das Schergerät und die zusätzlichen Komponenten des Versuchsaufbaus wurden unter den
Aspekten geringer sekundärer Blutschädigung bei definierter Blutschädigung durch laminare
Strömung im Scherspalt entwickelt bzw. ausgewählt. Im Scherspalt des Gerätes konnte durch
Untersuchungen des Verlaufs von Partikelspuren innerhalb des gesamten Arbeitsbereichs eine
stabile, laminare Strömung nachgewiesen werden. Taylorwirbel wurden nicht detektiert. Als
stabilisierend auf die Strömung wirkt sich außerdem der zusätzlich überlagerte Axialfluß aus.
Die Untersuchungen bestätigen die Ausbildung einer Couette-Strömung bei gleichzeitig
überlagerter Axialkomponente für den Bereich des Scherspalts. Im Bereich der Ein- bzw.
Auslässe wurden Abweichungen von diesem Strömungsmuster festgestellt, die allerdings
lokal stark begrenzt sind und außerdem aufgrund niedriger Geschwindigkeitsgradienten keine
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nennenswerte zusätzliche mechanische Belastung für die Erythrozyten darstellen, was mittels
numerischer Simulation nachgewiesen werden konnte. Somit kann im Scherspalt von einer
konstanten strömungsmechanischen Belastung der Erythrozyten ausgegangen werden, die
maßgeblich von der Couette-Strömung bestimmt wird, da die zusätzliche Belastung durch die
Axialkomponente der Geschwindigkeit vernachlässigbar ist. Durch numerische Simulation
der Schergerätströmung konnte desweiteren nachgewiesen werden, daß die Belastungen im
Schergerät außerhalb des Scherspalts, also in den Ringspalten sowie in den Ein- und
Auslässen, im Vergleich zu den Belastungen im Scherspalt vernachlässigbar klein sind. Damit
wurde gezeigt, daß die strömungsmechanische Schädigung in erster Näherung allein im
Scherspalt erfolgt. Die Funktionsweise der Fluiddichtung wurde durch eine Parameterstudie
auf die kritischen Betriebsparameter untersucht, bei denen die Dichtwirkung versagt und Blut
aus dem Scherspalt austritt. Die Ergebnisse haben gezeigt, daß das Versagen stark von der
axialen Einbauposition der Welle im Schergerätaußengehäuse abhängt, so daß alternative
Detektionsverfahren entwickelt werden mußten. Für transparente Gehäuse läßt sich das
Versagen leicht direkt optisch erkennen und der Dichtfluidvolumenstrom entsprechend
einstellen. Für nichttransparente Gehäuse wurde ein automatischer Trübungsdetektor
entwickelt, der den Intensitätsabfall der Strahlung zweier Leuchtdioden unterschiedlicher
Wellenlänge an einer Photodiode aufgrund von Blutanteilen bestimmt. Bei Plazierung z.B. im
Bereich der Dichtfluidreservoire läßt sich damit das Versagen der Fluiddichtung automatisiert
erkennen.
Schädigungsversuche
Die Untersuchungen zur Validierung des Schergerätes machten die Abhängigkeit der
Ergebnisse von der Versuchsdurchführung deutlich. So lassen sich für den untersuchten
Arbeitsbereich des Gerätes nur reproduzierbare Meßergebnisse erzielen, wenn die
Verdünnung des Blutes durch das Dichtfluid ausgeschlossen werden kann. Aus diesem Grund
wurden die Schädigungsversuche mit Perfluorkarbon als Dichtfluid durchgeführt. Dabei muß
auf das insgesamt sehr niedrige Schädigungsniveau verwiesen werden, aufgrund dessen sehr
hohe Anforderungen hinsichtlich der Schädigungsminimierung an die Versuchsdurchführung
und die Genauigkeit der Schädigungsmessung gestellt werden mußten. Für Untersuchungen,
bei denen ein höheres Schädigungsniveau erwartet wird, ist isotonische Kochsalzlösung als
Dichtfluid zweifellos besser geeignet. Sekundäre Schädigungen durch Lagerung des Blutes in
einem PVC-Beutel z.B. durch Weichmachermigration und Schädigungseinflüsse durch die
Zugabe der Antikoagulanzien sind für die durchgeführten Versuchsreihen nach den
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vorgestellten Ergebnissen ohne Bedeutung. Festzuhalten bleibt allerdings, daß die sich
Reproduzierbarkeit der Versuchsergebnisse erhöhte, wenn anstelle von antikoaguliertem
Vollblut resuspendiertes Erythrozytenkonzentrat verwendet wurde.
Die Belastungsexperimente von Vollblut unter konstanter Belastung (15ms≤tB≤1200ms und
0≤τ≤450Pa) machen deutlich, daß die Erythrozyten über einen großen Teil des
Arbeitsbereiches durch die aufgebrachte Belastung nicht meßbar geschädigt wurden. Die
Schädigung war unabhängig von den eingestellten Parametern im Bereich der initialen
Schädigung in der Größenordnung von 0,5% nach der Definition des Schädigungsindex IH.
Ein meßbarer Schädigungsanstieg konnte erst ab einer Belastung von τ=425Pa für tB≥620ms
detektiert werden. Die im Arbeitsbereich des Gerätes maximal erreichte Schädigung betrug
3,5%. Das Verhalten von Erythrozyten, die durch eine definierte strömungsmechanische
Belastung potentiell vorgeschädigt wurden, zeigte bei statischen Lagerungsversuchen keine
signifikante Veränderung im Vergleich zu frischen Erythrozyten; auch für Belastungszeiten
tB≤620ms war keine Änderung im Plasmahämoglobinanstieg zu erkennen. Erst für tB=1400ms
ließ sich eine Verschiebung der kritischen Belastung um 50Pa auf 375Pa erkennen. Diese
Ergebnisse machen deutlich, daß die Erythrozytenschädigung durch laminare Couette-
Strömung in vielen Untersuchungen stark überschätzt wird (z.B. /Heuser, 1980/ oder
/Wurzinger, 1986/) und gerätebedingte Schädigungseinflüsse dort dominiert haben müssen.
Da der Arbeitsbereich des hier konzipierten Geräts auf den Literaturdaten definiert wurde,
konnten nur für einen kleinen Teil des Arbeitsbereichs Erythrozytenschädigungen detektiert
werden. Die Ergebnisse lassen sich mit der Hypothese der Membranviskoelastizität sehr gut
in Einklang bringen. Dafür spricht die Unabhängigkeit der Schädigung von der
Belastungssituation unterhalb eines kritischen Belastungsfalls, die mit der Existenz einer
kritischen Membrandehnung korrespondiert. Erythrozyten wurden durch mechanische
Vorschädigung über einen weiten Bereich in ihren mechanischen Eigenschaften nicht so
verändert, daß sich bei weiterer Belastung ein früherer Schädigungsanstieg einstellte, was der
Hypothese einer subletalen Schädigung widerspricht. Die leichte Verschiebung für
Belastungszeiten über 1200ms allerdings deutet auf eine mögliche Veränderung hin. Dieser
Aspekt muß zukünftig bei höheren Belastungen noch näher untersucht werden.
Dadurch kann die Interpretation der Schädigungsergebnisse basierend auf den vorliegenden
Untersuchungen nur eingeschränkt erfolgen. Eine Erweiterung des Untersuchungsbereiches
auf längere Belastungszeiten und höhere Schubspannungen durch z.B. konstruktive
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Modifikationen des Gerätes oder die Benutzung von Erythrozytensuspensionen höherer
Viskosität ist notwendig und aussichtsreich.
Schädigungsmodellierung
Das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Verfahren zur Modellierung der Schädigung von
Erythrozyten setzt sich aus zwei Bestandteilen zusammen, der mathematischen Beschreibung
der Schädigung als eine Funktion der erfahrenen strömungsdynamischen Belastung und die
numerische Implementation dieser Funktion in Programme zur Strömungssimulation. Das
Verfahren wurde exemplarisch auf die Schergerätströmung angewendet. Als Datenbasis
wurden Schädigungswerte aus bekannten Untersuchungen mittels 2-dimensionaler Regression
auf Exponential- bzw. Potenzfunktionen zurückgeführt. Die eigenen experimentell ermittelten
Schädigungswerte eignen sich noch nicht für eine funktionale Abbildung der Schädigung, da
die Höhe der Schädigungen im untersuchten Bereich im Vergleich zu den bekannten
Untersuchungen weit niedriger ist. Deshalb wurde die Eignung und die Limitationen der
verschiedenen bekannten Schädigungsansätze durch Implementation in die numerische
Simulation der Schergerätströmung exemplarisch für einen Belastungsfall untersucht. Dazu
wurden die potentiell komplexen Belastungsfälle auf eine Vergleichsspannung analog zur
Festkörpermechanik reduziert und die Schädigung der Erythrozyten gemäß einer
Lagrange'schen Betrachtungsweise entlang ihrer Bahnlinien berechnet. Die
Gesamtschädigung ergibt sich massenstromgewichtet aus der Summe der Schädigungen
entlang der betrachteten Bahnlinien. Im Falle des Schergerätes sind dabei die Belastungen
während der Passage durch den Scherspalt konstant. Für den Fall von zeitvarianter Belastung,
wie sie z.B. in Blutpumpen oder an Herzklappenprothesen auftreten, müssen diese
Änderungen der Belastung berücksichtigt werden. Entsprechende Methoden zur
Berücksichtigung dieses Einflusses wurden hier ebenfalls vorgestellt und diskutiert.
Die Ergebnisse der Simulation der Schädigung durch die Schergerätströmung verdeutlichen,
daß alle implementierten Modellansätze zu einer berechneten Gesamtschädigung des Blutes
bei der Passage durch den Scherspalt führen, die ca. eine Größenordnung über den
Ergebnissen der Schädigungsversuche mit dem Schergerät liegen, was insgesamt auf die
mangelnde Güte der zugrundeliegenden Schädigungsdaten zurückgeführt werden muß.
Diskussion
Das vorgestellte Schergerät zeichnet sich aufgrund seiner Konzeption durch eine einheitliche,
reproduzierbare strömungsmechanische Belastung von Blut im Scherspalt aus. Sekundäre
strömungsmechanische Schädigungen außerhalb des Scherspalts sind demgegenüber vernach-
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lässigbar. Aufgrund des neuartigen Konzeptes zur Abdichtung des Blutes mittels einer
Fluiddichtung konnte außerdem der Anteil material- bzw. thermisch induzierter Schädigungen
an der Gesamtschädigung im Vergleich zu aus der Literatur bekannten Versuchsaufbauten
stark reduziert werden. Die Ergebnisse der Schädigungsversuche verdeutlichen, daß die
Schädigung durch strömungsmechanische Kräfte im untersuchten Arbeitsbereich bisher in der
Literatur weit überschätzt wurde. Die erarbeiteten Methoden zur Implementierung von
Schädigungsmodellen in Strömungssimulationsprogramme eignen sich prinzipiell zur
rechnerischen Vorhersage von Blutschädigung. Einzelnen Regionen eines Strömungsfeldes
lassen sich einfach Anteile an der Gesamtschädigung zuordnen. Damit ist die Lokalisation
und Eliminierung schädigender Gebiete innerhalb einer Blutpumpe oder einer
Herzklappenprothese durch die Simulation möglich und die computergestützte Entwicklung
künstlicher Systeme im Blutkreislauf hinsichtlich hämolyseoptimierter Strömungsführung
technisch realisierbar. Die Quantifizierung der Schädigung muß zum jetzigen Zeitpunkt
allerdings noch in Frage gestellt werden. Notwendige Voraussetzung dafür ist die
Weiterführung und Ausdehnung der hier durchgeführten Untersuchungen. Der Einfluß
verschiedener Materialien bei gleichzeitiger strömungsmechanischer Belastung auf die
Blutschädigung wird z.B. im Rahmen des IKFZ BIOMAT der RWTH Aachen im
Teilvorhaben TV59 untersucht. Auch der Arbeitsbereich des Schergeräts sollte aufgrund der
niedrigen erzielten Schädigungsergebnisse auf Belastungen größer als 500Pa und
Belastungszeiten im Sekundenbereich ausgedehnt werden. Außerdem sind weitere
Untersuchungen zum Einfluß der Komplexität und der zeitlichen Änderung von Belastungen
auf die Schädigung der Erythrozyten unerläßlich. Dabei muß die Frage gestellt werden, ob
nicht möglicherweise erst die detaillierte Kenntnis des mechanischen Verhaltens der
Erythrozytenmembran bei Belastung zu einem Schädigungsmodell führen kann, das eine
verläßliche Quantifizierung der Schädigung erlaubt
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12.1 Durchführung eines Schädigungsversuchs
Vor Versuchsbeginn werden Schlauchsystem und Schergerät mit isotonischer Kochsalzlösung
gespült. In den Schlauchleitungen, die während der Versuche Blut führen, wird die Luft
vollständig durch die Kochsalzlösung ersetzt und diese verschlossen; die Dichtfluidpumpe
wird in Betrieb gesetzt, das Schergerät vollständig geflutet und entlüftet. Erst kurz vor
Versuchsbeginn wird der Blutbeutel des Druckbehälters aus dem Wechselbeutel durch
Schwerkrafteinfluß befüllt und mit den Blutzuleitungen konnektiert. Darauf wird der
Druckbehälter mit der Druckflüssigkeit gefüllt und an die Dosierpumpe angeschlossen. Nach
Einstellung des Dichtfluidvolumenstroms und der Drehzahl des Schergerätes ist das Gerät
betriebsbereit. Der Blutvolumenstrom wird durch die Dosierpumpe vorgegeben und die
Drehzahl auf den ersten der vorher festgelegten Werte gesteigert. Nacheinander wird in
aufsteigender Reihenfolge jeder Drehzahlwert angefahren und nach Einstellung stationärer
Strömungsverhältnisse eine Blutprobe in einem Meßbecher aufgefangen. Pro Versuch können
sechs verschiedene Drehzahlen eingestellt und ohne Zeitverzögerung nacheinander
aufgenommen werden. Die Dauer eines Versuchs beträgt zwischen 5 und 10 Minuten. Nach
Versuchsende werden die Blutproben zur PHb- und Hb-Messung in den stabilen
Methhämoglobinkomplex überführt, der im Anschluß an die gesamte Versuchsreihe
photometrisch ausgewertet werden kann, bzw. in die Hämatokritkapillaren aufgezogen.
Wie schon oben angesprochen, unterscheidet sich die Probenauswertung in Abhängigkeit vom
eingesetzten Dichtfluid. Bei Versuchen mit isotonischer Kochsalzlösung wird für jeden der
Arbeitspunkte eines Versuchs PHb, Hb und Hkt bestimmt, außerdem werden diese Werte als
Referenzproben direkt vor und nach Ende des Versuchs aus der Blutzuleitung vom Blutbeutel
in das Schergerät genommen. Die strömungsinduzierte Schädigung wird dann nach dem
Zusammenhang aus Gl. 7.3 bestimmt.
Bei Versuchen mit Perfluorkarbon als Dichtfluid (standardmäßig eingesetztes Dichtfluid)
wird für jeden Arbeitspunkt nur der PHb-Wert gemessen. Vor und nach jedem Versuch wird
eine Referenzprobe analog zu oben entnommen, aus der Hämatokrit und der Gesamthämo-
globinwert für diesen Versuch bestimmt werden. Die strömungsinduzierte Schädigung wird
dann nach Gl. 7.4 quantifiziert.
Sind die Unterschiede zwischen den beiden Referenzproben nicht vernachlässigbar klein, so
wird der Versuch verworfen. Neben Meßfehlern sind Entmischungseffekte des Blutes
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aufgrund erhöhter Blutsenkungsgeschwindigkeit oder zu langer Versuchsdauer mögliche
Ursachen für Differenzen zwischen diesen beiden Proben. Anhang 12.2 zeigt ein typisches
Versuchsprotokoll einer Versuchsreihe mit Details zum zeitlichen Verlauf der Versuche und
der Probennahme. Pro Versuchsreihe wurden maximal 7 Versuche durchgeführt. Es ergeben
sich somit 6 verschiedene Belastungszeiten mit je 6 verschiedenen Drehzahlen je
Versuchsreihe. Die Reinigung des Schlauchsystems und des Schergerätes nach Versuchsende
erfolgt mit RBS Neutral Konzentrat in 5% Verdünnung (Carl Roth GmbH+Co, Karlsruhe,
Deutschland) und anschließender Spülung mit isotonischer Kochsalzlösung.
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12.2 Typisches Versuchsprotokoll einer Versuchsreihe
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12.3 Couette-Strömung zwischen Zylindern
Für eine Zylinderanordnung wie nach Bild 5.1 können die Strömungsverhältnisse wie folgt
berechnet werden. Bezeichnet man die Geschwindigkeitskomponente Uϕ vereinfachend mit u,
so erhält man aus den Navier-Stokes'schen Gleichungen in ϕ-Richtung und in r-Richtung mit
der Radialkomponente vr und der Axialkomponente vz der Geschwindigkeit gleich null und
∂
∂
u
z
= 0 zwei Differentialgleichungen der Radialgeschwindigkeit u:
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Die allgemeine Lösung von Gl. 12.2 ist:
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BAr)r(uu +== Gl. 12.3
mit den Integrationskonstanten A und B.
Dreht sich nur der Innenzylinder und der Außenzylinder steht still, wie es beim Schergerät der
Fall ist, so gelten die Randbedingungen:
für r=Ri: u=Ri⋅ω, mit der Kreisfrequenz ω,
für r=Ra: u=0.
Aus diesen Randbedingungen ergeben sich die Integrationskonstanten zu
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Somit lautet mit Gl. 12.3 die Umfangsgeschwindigkeit im Spalt::
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Die Schergeschwindigkeit im Spalt läßt sich in Zylinderkoordinaten wie folgt beschreiben:
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Nach den oben gemachten Annahmen gilt mit vr=0 und Uϕ=u:
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92 Wird zur Herleitung der Geschwindigkeitsgleichung nicht benötigt.
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Das totale Differential der Umfangsgeschwindigkeit u nach Gl. 12.5 ist
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wodurch sich die Schergeschwindigkeit ausdrücken läßt als:
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Gl. 12.9
Für sehr kleine Spaltweiten im Verhältnis zum Radius kann man näherungsweise ansetzen,
daß Ri+Ra≈r und Ra-Ri≈δ ist, so daß sich mit dieser Näherung die mittlere
Schergeschwindigkeit aus Gl. 12.9 ergibt:
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Gl. 12.10
Diese Beziehung entspricht der Schergeschwindigkeit des ebenen Spaltes (vgl. Kapitel 5.2.1).
12 ANHANG
170
12.4 Trübungsdetektor
Der Trübungsdetektor besteht aus zwei Leuchtdioden, die Licht im grünen bzw. roten
Wellenlängenbereich emittieren, und einer Fotodiode mit integriertem Verstärker, die die
Strahlungsintensitäten der Leuchtdioden mißt. Eine durch Blut hervorgerufene Trübung
resultiert dabei in einer stärkeren Absorption des grünen als des roten Lichts, so daß die
Differenz der Strahlungsintensitäten als Maß für die Stärke der Trübung herangezogen wird.
Die Absolutwerte der Intensitäten dagegen unterliegen verschiedenen Störeinflüssen wie
Fremdlichtintensität, Störungen durch eingeschlossene Luftbläschen oder Verunreinigungen
auf den Linsenoberflächen, so daß sie zur Trübungsdetektion nicht geeignet sind.
Die Fotodiode wandelt die Lichtintensität in ein Spannungssignal mit einem Maximalwert
von 3,6V um (Aussteuerbegrenzung). Vor Beginn einer Messung wird die Strahlungs-
intensität an der Fotodiode bei ausgeschalteten Leuchtdioden bestimmt und als Nullwert
definiert, um somit Fremdlichteinfluß auszuschalten.
0
0,5
1
1,5
2
2,5
3
3,5
4
4,5
5
0 50 100 150 200 250 300 350 400
Zeit [ms]
Fo
to
di
o
de
n
sp
an
n
u
n
g
[V
] A B
C D C D
Bild 12.1: Ausgangsspannung der Fotodiode; Justiervorgang der Leuchtdioden (a:
grünes licht, B: rotes Licht) mittels sukzessiver Approximation; Lichtblitze
der Leuchtdioden während des Normalbetriebs (C: grünes Licht; D: rotes
Licht)
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Daran anschließend werden die Leuchtdioden nacheinander eingeschaltet und über ein
Gewichtungsverfahren der sukzessiven Approximation innerhalb von 12 Näherungsschritten
(entsprechend einer 12-Bit-Auflösung) auf einen Wert von 2/3 der maximalen
Fotodiodenausgangsspannung justiert (Bild 12.1: A, B). Dadurch können potentielle
Änderungen der Fremdlichtintensität während der Messungen bis maximal 1/3 der maximalen
Diodenausgangsspannung kompensiert werden. Vor der Durchführung der
Blutschädigungsversuche wird ein maximal zulässiger Trübungswert definiert, der einer
kritischen Differenz zwischen roter und grüner Lichtintensität entspricht. Diese Differenz darf
während der Schädigungsversuche nicht erreicht werden. Die Intensitätsdifferenzen bis zu
diesem Maximalwert werden linear geteilt und über insgesamt 4 Leuchtdioden in 25%-
Schritten zur Anzeige gebracht, so daß während der Versuchsdurchführung das momentane
Trübungsniveau beobachtet werden kann. Im Normalbetrieb, also während der
Blutschädigungsversuche, senden die beiden Leuchtdioden im gepulsten Betrieb mit einer
Frequenz von 12Hz bei einer Pulsbreite von 5ms Lichtblitze aus (Bild 12.1: C, D). Der
eingesetzte Microcontroller 8-Bit AVR Microcontroller berechnet aus den entsprechenden
Spannungssignalen der Fotodiode die Intensitätsdifferenz der Leuchtdioden, vergleicht sie mit
dem definierten Maximalwert und gibt den prozentualen Anteil der momentanen Trübung an
der maximal zulässigen Trübung zur Anzeige. Störungen des Normalbetriebszustands werden
für den Benutzer durch einen Blinkmodus der Anzeige kenntlich gemacht.
Folgende Fehlermeldungen sind definiert und müssen vor Rückkehr zum Meßbetrieb beseitigt
werden:
• Das Trübungsniveau ist größer als 100%, d.h., die Lichtintensität an der Fotodiode ist
zu gering.
• Die Fremdlichtintensität ist größer als der vorgesehene Kompensationswert von 1/3 der
Maximalaussteuerung.
• Die initiale Intensität der grünen Leuchtdiode erreicht nicht das vorgesehene Niveau
(2/3 der Maximalaussteuerung).
• Die initiale Intensität der roten Leuchtdiode erreicht nicht das vorgesehene Niveau (2/3
der Maximalaussteuerung).
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12.5 Definition der Vergleichsspannung
Zum Vergleich der Spannungswerte im Strömungsfeld mit den skalaren Werten von
Schubspannungen oder Schergeschwindigkeiten, die in experimentellen Untersuchungen die
Belastungshöhe beispielsweise in laminaren Schichtenströmungen charakterisieren, muß der
Spannungstensor (vgl. Gl. 6.8) in einen skalaren Äquivalentwert, die Vergleichsspannung σv,
umgewandelt werden. Wie Gl. 6.8 zeigt, sind zur Berechnung des Spannungstensor der
Navier-Stokes-Gleichungen der hydrostatische Druck p und die Geschwindigkeitsgradienten
des dreidimensionalen Strömungszustandes an jedem Gitterpunkt des diskretisierten
Strömungsgebietes zu bestimmen. Als gesichert gilt, das der allseitig wirkende hydrostatische
Spannungsanteil nicht für die Blutschädigung verantwortlich ist. Daher werden hier nur die
zähigkeitsbedingten Spannungsanteile berücksichtigt. Die Reduktion des dreidimensionalen
Belastungsfalles einer Blut simulierenden Kontinuumsströmung kann nach Bludszuweit durch
Wahl einer Vergleichsspannung erreicht werden, die auf der
Gestaltänderungsenergiehypothese nach von Mises beruht /Bludszuweit, 1994/. Diese aus der
klassischen Festigkeitslehre fester Körper stammende und auf Fluide übertragene Hypothese
berücksichtigt die Scherdehnungen, die zu einer Gestaltänderung der Fluidelemente führen,
wobei Volumendehnungen dabei unberücksichtigt bleiben. Diese treten nur auf, wenn
kompressible Strömungen vorliegen, was bei der hier simulierten Kontinuumsblutströmung
nicht der Fall ist.
Setzt man voraus, daß die im einfachen Scherfall bei der Deformation geleistete Arbeit der
Arbeit entspricht, die im dreidimensionalen Verformungsfall vorliegt, so gilt:
WS=W3D Gl. 12.11
Für diese Arbeit oder Verformungsenergie gilt:
∑
ε⋅σ= iiDW 2
1
3 , mit EEE
kji
i
σ
ν−
σ
ν−
σ
=ε Gl. 12.12
Dabei sind i, j, k die Hauptachsen des Spannungssystems. Aus Gl. 12.11 und Gl. 12.12 wird
die Arbeit:
∑∑
σ⋅σ
ν
−σ⋅σ= jiiiD EE
W
2
1
3 Gl. 12.13
Nun gilt für das isotrope Kontinuum eines inkompressiblen Fluids z.B. /Truckenbrodt, 1996/
eine Querkontraktionszahl ν=0,5 und der Zusammenhang zwischen Elastizitäts- und
Schubmodul E=3G. Dies führt zur Gestaltänderungsenergie:
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∑∑
σ⋅σ−σ⋅σ= jiiiD G
W
6
1
3 Gl. 12.14
Mit den beliebigen Koordinatenrichtungen p, q = x , y, z
und den Beziehungen:
∑∑
σ⋅σ=σ⋅σ ppppii Gl. 12.15
∑∑∑
τ−σ⋅σ=σ⋅σ 2pqqqppji Gl. 12.16
[ ]
∑∑
τ+σ−σ= 223 612
1
pqqqppD )(GW
Gl. 12.17
Für ein einfaches Scherfeld gilt:










τ
τ
=σ
000
00
00
S,yx
S,xy
Gl. 12.18
][
G
W S,xyS
26
12
1
τ⋅= Gl. 12.19
Durch Gleichsetzen der beiden Arbeitsterme (Gl. 12.3 und Gl. 12.5) und der Entsprechung der
gesuchten Vergleichsspannung σv mit der Schubspannung des einfachen Scherfeldes τxy, S
erhält man:
)( xzyzxy
zzxxzzyyyyxxzzyyxx
S,xyV
222
222
33
1
τ+τ+τ+
σσ−σσ−σσ−σ+σ+σ
=
τ=σ
Gl. 12.20
Mit den einzelnen Komponenten:
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2 Gl. 12.21
Die Beziehung nach Gl. 12.20 weicht mit dem Faktor von der nach von Mises angegebenen
ab, die jedoch die Werkstoffanstrengung mitberücksichtigt. Zum hier angestrebten direkten
Vergleich von eindimensionalem und dreidimensionalem Spannungsfall muß dieser auch
Bach’sche Korrektur genannte Faktor berücksichtigt werden. Im Fall des Couette-
Schergerätes erhält man mit Gl. 12.20 den Wert der einfachen Schubspannung, im Fall
dreidimensionaler Spannungszustände den skalaren Äquivalentwert σv.
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12.6 Parameter der numerischen Strömungsimulation
Experimentelle, analytische Grundlage Partikelspuruntersuchungen, analytische Lösung
der Couette-Strömung
Strömungsgebiet: Einlässe, Verteilspalte, Scherspalt, Auslässe
Dimension: Dreidimensional
Vernetzung: Blockstrukturiertes Netz; Scherspalt, Ringspalte:
kartesich; Ein- und Auslässe: Butterfly-Netz
Zeitabhängigkeit: stationär
Randbedingungen: Einlässe: Blockprofil der Strömung
Auslässe: Druckniveauvorgabe
Berandung: Stokes'sche Haftbedingung
Fluideigenschaften: Dichte: 1059kg/m³
Viskosität: 0,0036 Pas
(für Blut und Dichtfluid gleich, analog den
Partikelspuruntersuchungen)
Strömungszustand: laminar
Lösungsalgorithmus: Zentraldifferenzenverfahren mit einem Anteil von
5% Vorwärtsdifferenzverfahren
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